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1 Einleitung
Die erste künstliche Herzklappenprothese wurde im Jahre 1952 von Dr.
Charles Hufnagel im Georgetown University Hospital in Washington D.C.
implantiert (Hufnagel u. a. 1954). Ausgehend von dieser Pionierarbeit hat
sich der Ersatz geschädigter Herzklappen durch künstliche Prothesen als ein
Verfahren etabliert, das seit über 30 Jahren klinische Routine ist und nor-
malerweise zu einer gesteigerten Lebensqualität und Lebensdauer im Ver-
gleich zu unbehandelten Patientengruppen führt. Weltweit werden derzeit
etwa 225.000 künstliche Herzklappenprothesen pro Jahr implantiert.
Die heutzutage implantierten Herzklappenprothesen werden einerseits in
die mechanischen Herzklappenprothesen und andererseits in die biologischen
Herzklappenprothesen unterteilt. Beide Prothesentypen sind in Abbildung
1.1 gezeigt.
Die biologischen Prothesen oder kurz Bioprothesen bestehen vollständig
oder teilweise aus Gewebe lebenden Ursprungs. Sie ähneln in Form und
Funktion der natürlichen Aortenklappe und wurden zu Beginn der 1970er
Jahre als Schweineklappen eingeführt (Spencer 1997). Die heutzutage am
häufigsten implantierten Bioprothesen bestehen aus Schweineaortenklappen
oder Rinderperikard und werden bei der Herstellung auf einem Metall- oder
Kunststoffgerüst aufgezogen. Bioprothesen autologen oder homologen, also
menschlichen Ursprungs, werden auf Grund einer geringen Verfügbarkeit und
noch nicht gelösten Problemen mit der Dauerfestigkeit nur in vereinzelten
Fällen implantiert (Clarke 2002).
Bioprothesen arbeiten geräuschfrei und weisen den Vorteil einer natürli-
chen Form und Funktion auf, so dass bei Implantation in Aortenposition
normalerweise auf eine Behandlung mit gerinnungshemmenden Medikamen-
ten verzichtet werden kann. Durch die anfänglich erzielten Erfolge und den
Verzicht auf gerinnungshemmende Medikamente stieg der Anteil an implan-
tierten Bioprothesen gegen Ende der 1970er Jahren stark an, jedoch wurde
dieser Optimismus nach einigen Jahren auf Grund der mangelnden Dauerfes-
tigkeitseigenschaften gedämpft. Die starke Kalzifizierungsneigung der Klap-
pensegel besonders bei jüngeren Patienten ist der Hauptgrund für ein frühes
Versagen der Bioprothesen und einer hohen Reoperationsrate von ungefähr
20 % nach 10 Jahren Implantationszeit (Jamieson u. a. 1991).
In den letzten Jahren wurden gerüst- oder stentfreie Bioprothesen mit ver-
besserten hämodynamischen Eigenschaften und einer längeren Lebensdauer
entwickelt, so dass die Anzahl der jährlich implantierten Bioprothesen zu
Lasten der mechanischen Herzklappenprothesen wieder zunimmt. Aus heu-
tiger Sicht kann jedoch noch nicht mit endgültiger Sicherheit eine auch für
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Abb. 1.1: Beispielhafte Darstellung unterschiedlicher mechanischer und bio-
logischer Herzklappenprothesen
jüngere Patienten ausreichende Lebensdauer der gerüstfreien Bioprothesen
im Menschen bestätigt werden (Goldman u. a. 1999).
Mechanische Herzklappen bestehen vollständig aus synthetischem Mate-
rial, wobei die beweglichen Schließkörper starr sind. Die Entwicklung be-
gann mit Kugelklappen und axial beweglichen Hubscheibenklappen mit ei-
ner verringerten Bauhöhe. Derartige Klappenbauformen wurden im Laufe
der Entwicklung weitgehend durch die strömungsmechanisch überlegenen
Kippscheibenprothesen und Zweiflügelklappen verdrängt. Als Material der
Wahl hat sich seit der Einführung im Jahre 1969 der isotrope pyrolytische
Kohlenstoff durchgesetzt, aus dem über 95 % aller heutzutage implantier-
ten mechanischen Herzklappenprothesen teilweise oder vollständig bestehen
(Bokros 1977; Ratner BD 2004). Pyrolytischer Kohlenstoff zeichnet sich
durch einen hohen Verschleißwiderstand aus, jedoch sorgen der zur Herstel-
lung des pyrolytischen Kohlenstoffs nötige hohe prozesstechnische Aufwand
sowie die sich daran anschließende aufwändige maschinelle Bearbeitung für
hohe Stückkosten in der Fertigung einer mechanischen Herzklappenprothese.
Vorteile von mechanischen Herzklappenprothesen sind die hohe Dauerfes-
tigkeit sowie bedingt durch die Verwendung synthetischer Materialien eine
hohe Reproduzierbarkeit in der Fertigung. Der Hauptnachteil für die Pa-
tienten nach Implantation einer mechanischen Herzklappenprothese ist die
notwendige lebenslange Therapie mit gerinnungshemmenden Medikamenten
und dem damit verbundenen Blutungsrisiko. Insbesondere innere Verletzun-
gen können zu Komplikationen führen, da die Blutgerinnungskaskade nicht
aktiviert wird und die Blutung somit nicht gestoppt werden kann.
Eine dritte Kategorie künstlicher Herzklappenprothesen ist die der soge-
nannten biomechanischen Prothesen. Biomechanische Prothesen ähneln in
ihrer Gestalt der natürlichen Herzklappe und bestehen aus drei flexiblen Po-
lymersegeln. Sie sollen die Vorteile der natürlichen Gestalt der Bioprothesen
und die lange Lebensdauer der mechanischen Prothesen vereinen (Jansen
u. a. 1991; Daebritz u. a. 2004).
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Auch heute geht die Suche nach einer idealen Herzklappenprothese weiter.
Es gilt, die Hauptprobleme wie mangelnde Dauerfestigkeit von biomechani-
schen Prothesen und Bioprothesen sowie thrombotische Komplikationen bei
mechanischen Herzklappenprothesen zu lösen.
In dieser Arbeit wird ein Konzept zur Entwicklung einer zweiflügeligen me-
chanischen Herzklappenprothese aus polymeren Werkstoffen mit Polymer-
Keramik-Lagerung beschrieben. Damit sie sich auf dem Markt durchset-
zen kann, weist sie im Vergleich mit marktüblichen Herzklappenprothesen
einen eindeutigen wirtschaftlichen Vorteil auf. Mit der Verwendung polyme-
rer Materialien und den damit verbundenen Fertigungstechnologien kann der
wirtschaftliche Aufwand zur Herstellung der Prothese deutlich reduziert und
zudem optimiert werden. Die hydrodynamischen und thrombotischen Eigen-
schaften der Herzklappenprothese werden durch eine neuartige strömungs-
optimierte Bauform von Schließkörper und Klappenring optimiert (Knoch
u. a. 1988, 1992).
Die Funktion sowie die hydrodynamischen Eigenschaften der Prothese wer-
den an ersten Labormustern in vitro untersucht. Nach Klärung der Mate-
rialfrage werden zur Untersuchung des Dauerfestigkeitsverhaltens erste La-
bormuster in geeigneten Dauerfestigkeitsprüfständen untersucht. Zur Ver-
besserung der Dauerfestigkeit wird die Integrierung von Tribomaterialien in
den hochbelasteten Bereichen der Herzklappenprothese vorgeschlagen. Un-
terschiedliche Werkstoffverbunde werden eingesetzt und ihr Verschleißver-
halten analysiert.
Die erzielten Ergebnisse werden abschließend kritisch bewertet, um eine
Aussage über die Herstellbarkeit einer mechanischen Herzklappenprothese
aus polymeren Werkstoffen mit Polymer-Keramik-Lagerung treffen zu kön-
nen.
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2 Medizinischer Hintergrund
2.1 Anatomie und Physiologie des menschlichen Herz-
Kreislauf-Systems
Eine wichtige Aufgabe des Blutes im menschlichen Körper ist es, die Organe
mit lebensnotwendigen Substanzen zu versorgen. Daher muss das Blut stän-
dig im Körper zirkulieren. Angetrieben vom Herzen, strömt das Blut in den
Blutgefäßen.
Abb. 2.1: Aufbau des Herzens
Das menschliche Herz, dargestellt in Abbildung 2.1, besteht aus zwei mus-
kulären Hohlorganen, der linken und der rechten Herzhälfte, die durch eine
Scheidewand voneinander getrennt sind. Jede Herzhälfte besteht aus einem
Vorhof (Atrium) und einer Herzkammer (Ventrikel), die über die Segelklap-
pen (Atrioventrikular (AV)-Klappen) miteinander verbunden sind. Die rech-
te Herzhälfte nimmt sauerstoffarmes Blut aus dem gesamten Körper auf und
führt es der Lunge zu, wo das Blut mit Sauerstoff angereichert wird. Das
mit Sauerstoff angereicherte Blut strömt dann in die linke Herzhälfte, von
wo aus es über die Arterien im sog. großen Körperkreislauf in den gesam-
ten Körper verteilt wird. Abbildung 2.2 zeigt einen schematischen Aufbau
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des Herz-Kreislaufsystems. Die linke Herzhälfte, die das Blut in den Körper
pumpt, ist auf Grund des höheren Strömungswiderstands stärker belastet
als die rechte Herzhälfte (Betz u. a. 1997).
Abb. 2.2: Schema des Herz-
Kreislaufsystems
Die Pumpwirkung des Herzens be-
ruht auf der rhythmischen Aufeinan-
derfolge von Erschlaffung (Diastole)
und Kontraktion (Systole) der Herz-
muskulatur. Während der Diastole fül-
len sich die Kammern mit Blut. In
der Systole strömt das Blut in die an-
geschlossenen großen Arterien. Jeder
Herzkammer ist ein Atrium vorgeschal-
tet, welches das Blut aus den großen
Venen aufnimmt und die zügige Fül-
lung der Herzkammern mit Blut unter-
stützt. Die Systole der Vorhöfe geht der
Ventrikelsystole jeweils zeitlich voraus
und unterstützt die Füllung der Kam-
mern. Technisch gesehen entspricht dies
einer Serienschaltung einer Hilfspumpe
und einer Hauptpumpe.
Zum Erreichen einer Pumpwirkung
aus dem Zusammenspiel von Erschlaf-
fung und Kontraktion der Herzmuskeln
sind präzis funktionierende Ventilein-
richtungen erforderlich. Diese Aufgabe
wird von den Herzklappen erfüllt.
Herzklappen befinden sich an den Ein- und Auslassöffnungen beider Kam-
mern. Die Herzklappen zwischen Vorhöfen und Kammern dienen zur Abdich-
tung der Ventrikel gegen die Vorhöfe während der Systole. Die Klappen an
der Wurzel der großen Arterien (Aorten- und Pulmonalklappe) verhindern
den Rückstrom von Blut in die Kammern während der Diastole.
Das Öffnen und Schließen der Herzklappen wird im Wesentlichen vom Ver-
halten des Drucks in den angrenzenden Herzhöhlen bzw. Gefäßen bestimmt
und geschieht passiv, das heißt ausschließlich auf Grund von Druckunter-
schieden und wird von der Strömung geführt. Abbildung 2.3 zeigt eine Herz-
rhythmuskurve des linken Herzens. Sobald der intraventrikuläre Druck den
Vorhofdruck übersteigt, schließen sich die AV-Klappen, so dass die Herzkam-
mern allseitig geschlossen sind. Steigt der Druck in der Kammer über den
Aortendruck, öffnen sich die Taschenklappen und die Auswurfphase beginnt.
Steigt der Aortendruck am Ende des Systole über den Druck der Herzkam-
mer, wird der Schluss der Aortenklappe eingeleitet und der Blutfluss in die
Aorta sinkt wieder auf Null ab (Bolz und Urbaszek 2002).
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Abb. 2.3: Herzrhythmuskurve des linken Herzens (Guyton 1996)
2.2 Gestalt und Lage der Herzklappen
Abb. 2.4: Die Aorten- und Mitral-
klappe (Guyton 1996)
Abbildung 2.4 zeigt die beiden un-
terschiedlichen Klappentypen im Her-
zen. Sie bestehen aus feinen Häut-
chen, die von der Blutströmung fast
trägheitslos bewegt werden. Bei den
AV-Klappen handelt es sich um groß-
flächige häutige Segel, die trichterför-
mig in die Herzkammern hineinhängen.
Ein Durchschlagen der Segel der AV-
Klappe in die Vorhöfe wird durch Seh-
nenfäden verhindert, die mit den Papil-
larmuskeln in Verbindung stehen.
Die Aorten- und die Pulmonalklap-
pe bestehen aus drei häutigen Segeln
und umgeben die Gefäßöffnung in Ge-
stalt von je drei halbmondförmigen Ta-
schen - daher auch die Bezeichnung als
Taschen- oder Semilunarklappen. Ent-
sprechend der Lage der Taschen hat
die Aortenwand hinter jeder Tasche ei-
ne Ausbeulung (Sinus, Bulbus). In zwei
der drei Ausbuchtungen liegen jeweils
die Abgänge für die beiden Koronarar-
terien. Die Taschenklappen haben völlig freie Enden und schließen nachlast-
abhängig dicht.
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2.3 Herzklappenerkrankungen
Der Wirkungsgrad des Herzens hängt entscheidend von der Funktion der
Herzklappen ab. Herzklappenfehler führen zu einer geringeren Belastbarkeit
oder gar zu einer geringeren Lebenserwartung des Patienten (Horstkotte und
Loogen 1987). Herzklappenfehler können sowohl angeboren als auch erwor-
ben sein, wobei ein Fehler nur in 1 % aller Fälle angeboren ist.
In Folge unterschiedlicher Erkrankungen können die menschlichen Herz-
klappen irreparabel beschädigt werden und es kommt zu einer Stenosierung
oder Schlussunfähigkeit der Herzklappe.
Krankheitsprozesse, die zu einer Verkalkung des Klappengewebes oder im
Anschluss an eine bakterielle Infektion zu einer Narbenbildung in den Klap-
pen führen, verursachen eine Insuffizienz der Klappen. Die Klappe schließt
nicht mehr vollständig und dadurch kommt es zu einer Rückströmung durch
die Klappe. Die Herzkammer muss neben diesem zurückgeflossenen Blut auch
noch das neu aus dem Vorhof zugeführte Blut aufnehmen. Dadurch wird die
Herzkammer stark gedehnt. Als Folge davon muss das tatsächliche Schlag-
volumen viel größer sein als das effektive Schlagvolumen (Burton 1969).
Bei der Klappenstenose ist die Klappenöffnung verengt und die Öffnungs-
fläche ist verkleinert. Die verengte Klappenöffnung stellt einen beträchtlichen
Strömungswiderstand dar, der durch das Herz überwunden werden muss. Das
Herz muss sich übermäßig anstrengen, um seiner Pumpaufgabe gerecht zu
werden.
Durch die ständige Dehnung bzw. Überlastung kann es schließlich zur Aus-
bildung einer Herzschwäche kommen. Hat sich ein Herzklappenfehler bereits
chronisch ausgebildet, so muss für jeden Patienten über die Indikation zur
chirurgischen Intervention individuell entschieden werden (Horstkotte und
Loogen 1987).
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3 Grundlagen zur Entwicklung einer
mechanischen Herzklappenprothese
3.1 Anforderungsprofil
Klare übergeordnete Vorgaben sind notwendig, um erfolgreich die Neuent-
wicklung eines Produkts voranzutreiben. Eine wichtige Grundlage zur Fest-
legung der Ziele ist die Aufstellung eines Anforderungsprofils. Die Konstruk-
tion hat die Aufgabe, die an ein Produkt gestellten Bedingungen in entspre-
chende Eigenschaften des Produkts umzusetzen. Werden Forderungen ver-
gessen, sind Fehlentwicklungen die Folge (Koller 1994). Für eine Herzklap-
penprothese lässt sich das allgemeine Anforderungsprofil wie folgt zusam-
menfassen (Reul 1983; Horstkotte 1985; Yoganathan u. a. 1992; Sapirstein
und Smith 2001):
Medizinische Anforderungen:
1. Sterilisierbarkeit
2. leichte und schnelle chirurgische Implantierbarkeit
3. keine Störung von Anatomie und Funktion des Herzens
4. möglichst zentrale Strömungsführung
5. sichere und permanente Fixation
6. keine Beeinflussung des umliegenden biologischen Gewebes durch den
Nahtring oder die beweglichen Schließkörper
7. radiographische Darstellbarkeit
8. keine Beeinträchtigung der Ventrikel- oder Vorhofkontraktilität
9. keine thrombotischen oder embolischen Komplikationen
10. keine Beeinträchtigung des Patienten
11. geräuscharme Funktionsweise
12. Rehabilitation des Patienten als Hauptziel
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Werkstoffanforderungen:
1. Biokompatibilität (Verträglichkeit mit dem Organismus)
2. ausreichende Verfügbarkeit in reproduzierbarer Qualität
3. Sterilisierbarkeit
4. Biostabilität, hohe Lebensdauer ohne signifikante Biodegradation
5. hohe Verschleißbeständigkeit, ausreichende Festigkeit, chemische Sta-
bilität
Hydrodynamische Anforderungen:
1. minimaler Öffnungswiderstand, minimale Turbulenzen in der Strömung
und minimaler Druckgradient über der Klappe
2. minimale Energiedissipation
3. Rückflussvolumen kleiner als eine klinisch signifikante Insuffizienz
4. minimale Blutschädigung
5. zeitlich unveränderliche hydraulische Eigenschaften
6. zügiges Schließen der Herzklappe ohne Zerstörung der zellulären Blut-
bestandteile
7. keine Funktionsbeeinträchtigung der Herzklappe durch einen geringen
Aortendruck
8. keine Beeinträchtigung des Koronararterienblutflusses in Aortenposi-
tion
9. glatte Oberflächen
10. Vermeidung von Stagnationsgebieten an oder in der Umgebung der
Prothese
11. geringes Kavitationsrisiko
Ein weiterer wichtiger Punkt für den Markterfolg eines neuen Produkts,
der jedoch in keines der drei oben genannten Gebiete eingeordnet werden
kann, ist die Forderung nach einer Optimierung der Herstellungskosten. Ein
neuartiges Produkt wird sich auf dem Markt besser durchsetzen können,
wenn es einen wirtschaftlichen und/oder technischen Vorteil gegenüber her-
kömmlichen Produkten aufweist (Fricke und Lohse 1997).
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Trotz kontinuierlicher Verbesserung und enormer Fortschritte in der Ent-
wicklung von Herzklappenprothesen konnte bis heute kein idealer Ersatz für
geschädigte menschliche Herzklappen entwickelt werden, der allen oben auf-
geführten Anforderungen entspricht.
Die begrenzte Haltbarkeit des eingesetzten biologischen Materials ist der
Hauptnachteil von Bioprothesen. Auf Grund einer starken Neigung zur Kal-
zifizierung mit nachfolgender Degeneration und Dysfunktion als Folge von
Gewebsveränderungen, die durch Fixierung und Konservierung eingeleitet
werden, ist die Lebensdauer von Bioprothesen praktisch nicht vorhersagbar
(Vongpatanasin u. a. 1996; Schoen und Levy 1991).
Bekannte Probleme von mechanischen Herzklappenprothesen sind mecha-
nische Blutschädigung, thrombotische Komplikationen, die trotz einer le-
benslangen Antikoagulantientherapie eintreten können sowie Kavitations-
schäden. Die mechanische Blutschädigung sowie thrombotische Komplika-
tionen werden vor allem durch eine unphysiologische Strömungsführung und
körperfremdes Material verursacht (Ellis u. a. 1998; Lee u. a. 1972). Wäh-
rend des Klappenschlusses werden enorme Druck- und Temperaturgradien-
ten erzeugt, die bei steigender Herzfrequenz Kavitationsblasen erzeugen kön-
nen. Beim Kollabieren können diese Gasblasen vor allem die Schließkörper
gefährlich schädigen, und es kann bis hin zu einem Totalausfall der Prothese
kommen (Klepetko u. a. 1989; Graf u. a. 1991; Hwang 1998).
3.2 Konzeption der zweiflügeligen Herzklappenprothese
Es wird das Konzept einer neuen zweiflügeligen mechanischen Herzklappen-
prothese verfolgt. Zweiflügelige Herzklappenprothesen haben sich seit ihrer
Einführung im klinischen Einsatz bewährt und führen zu einer höheren Le-
benserwartung und einer Verbesserung der Lebensqualität bei vielen Pati-
enten. Sie zeichnen sich aus durch gute hydrodynamische Eigenschaften und
gewährleisten die Pumpfunktion des Herzens (Czer u. a. 1985; Knott u. a.
1988).
Ziel dieser Arbeit ist es, die Einsatzmöglichkeiten neuer Materialien für den
Einsatz in mechanischen Herzklappenprothesen zu überprüfen sowie neue
Lösungen zur Verbesserung der Hämodynamik und Minimierung der pro-
thesenbedingten Komplikationen zu finden. Das Erforschen von Werkstoffal-
ternativen für den Herzklappenersatz kann einen entscheidenden Schritt für
die Entwicklung neuartiger mechanischer Herzklappenprothesen bedeuten.
Damit können zudem alternative Herstellungsverfahren angewendet werden,
so dass insgesamt die Kosten zur Herstellung einer mechanischen Herzklap-
penprothese deutlich gesenkt werden können.
Die Strömungsführung der Herzklappenprothese soll durch die folgenden
Designinnovationen verbessert werden:
1. Lagerdesign, das sowohl eine translatorische als auch eine rotatorische
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Bewegung der Schließkörper ermöglicht, um im Lagerbereich den Blut-
austausch zu erhöhen und einen Selbstreinigungseffekt zu erzielen;
2. neuartige Umspülung der Schließkörperlagerung zur Erhöhung des
Blutaustauschs und einer daraus folgenden minimalen Thrombogenität
der Herzklappenprothese;
3. Venturi Passage zwischen den geöffneten Schließkörpern zur Stabili-
sierung der Schließkörper im geöffneten Zustand durch eine günstige
Druckverteilung stromab der Lagerung (Knoch u. a. 1992);
4. düsenförmiger Klappenring zur Erhöhung des effektiv genutzten Strö-
mungsquerschnitts (Knoch u. a. 1988).
3.2.1 Prinziplösungen zur Gestaltung der
Schließkörperlagerung
Das Dauerfestigkeits- und Verschleißverhalten sowie die Thrombogenität der
Herzklappenprothese hängen neben der Materialwahl hauptsächlich von der
Gestalt der Schließkörperlagerung ab.
Konstruktive Maßnahmen wie einen Einsatz verschleißresistenter Materia-
lien in den stark beanspruchten Bereichen, eine geeignete Wahl der Werk-
stoffdicken und die Vermeidung von hohen Flächenpressungen führen zu ei-
ner höheren Lebensdauer der Herzklappenprothese.
Das Risiko thrombotischer Komplikationen bei mechanischen Herzklap-
penprothesen hängt eng zusammen mit der Strömungsführung in der Schließ-
körperlagerung. Eine gute Strömungsführung unter Vermeidung von Strö-
mungsablösungen, Stagnationsgebieten und hohen turbulenten Schubspan-
nungen in der Schließkörperlagerung senkt das Risiko von thrombotischen
Komplikationen erheblich (Bodnar 1996; Ellis u. a. 1998).
Abbildung 3.1 zeigt ein Lagerungskonzept, das einen Selbstreinigungsef-
fekt durch spezielle Spülkanäle sowie durch die Form der Schließkörperauf-
nahme im Klappenring erreicht. Die Schließkörperaufnahme im Klappenring
hat die Form eines Langlochs. Dadurch wird der rotatorischen Bewegung
der Schließkörper beim Öffnen und Schließen eine translatorische Bewegung
überlagert, die den Blutaustausch im Bereich der Schließkörperlagerung er-
höht. Ein zusätzlicher Reinigungseffekt kann durch Spülkanäle erreicht wer-
den, die für eine zusätzliche Erhöhung des Blutaustauschs in den Klappen-
gelenken sorgen. Bei der Konstruktion der Lagerung müssen scharfkantige
Übergange und Materialsprünge vermieden werden, um die Vorteile einer
besseren Lagerumspülung nicht durch erhöhte Blutschädigung in Frage zu
stellen.
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Abb. 3.1: Designkonzept für eine Schließkörperlagerung mit Selbstreini-
gungseffekt (Medart u. a. 2005)
3.2.2 Schließkörperform
Schließkörper unterschiedlicher Herzklappenprothesen wurden in einem of-
fenen Strömungskanal in stationärer zweidimensionaler Strömung in einem
10:1 Modell untersucht. Abbildung 3.2 zeigt die Strömung durch zwei un-
terschiedliche zweiflügelige Herzklappenprothesen. In der rechten Abbildung
weist die Form der Schließkörper eine gerade Skelettlinie auf. Im Strömungs-
kanal zwischen den Schließkörpern reißt die Strömung an der unteren Schließ-
körperkante ab. Diese Strömungsablösung erstreckt sich über den gesamten
Strömungskanal zwischen den beiden Schließkörpern.
Bei der in der linken Abbildung gezeigten Herzklappenprothese hat der
Strömungskanal durch die konvexe Form der Schließkörper das Profil ei-
ner Venturi Passage. Das besondere Merkmal einer Venturi Passage ist die
Geschwindigkeitsverteilung sowie die daraus resultierende Druckverteilung.
Durch den sich zunächst verjüngenden Strömungsquerschnitt wird die Strö-
mung auf Grund der Massenerhaltung (m˙ = const.) zwischen den beiden
Schließkörpern zunächst konvektiv beschleunigt. Im engsten Strömungsquer-
schnitt ist der statische Druck wegen der höchsten Strömungsgeschwindigkeit
minimal.
Bei der Herzklappenprothese liegt der engste Strömungsquerschnitt der
Venturi Passage stromab der Rotationsachse der Schließkörper. Dadurch
herrscht zwischen den beiden Schließkörpern ein Unterdruck, der ein Dreh-
moment in Richtung der Öffnungsrichtung der geöffneten Schließkörper er-
zeugt. Bei der Strömungsumkehr wird ein Wasserstau zwischen den beiden
Schließkörpern erzeugt, der den Klappenschluss unterstützt.
Darüber hinaus zeigt die Strömung im Vergleich mit den Schließkörpern
mit einer geraden Skelettlinie beim Eintritt in die Venturi Passage keine
Ablösung an der unteren Schließkörperkante (Knoch u. a. 1992).
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Abb. 3.2: Strömungsuntersuchungen in einem offenen Strömungskanal, links:
konvexe Schließkörperform, rechts: Schließkörper mit gerader Skelettlinie
(Reul 2000)
3.2.3 Klappenring
Die Innenkontur des Herzklappenrings hat einen großen Einfluss auf den
Druckverlust, der durch eine Herzklappenprothese verursacht wird. Strö-
mungsuntersuchungen zeigen Strömungsablösungen an der Einströmkante
unterschiedlicher Herzklappenringe. Dadurch verjüngt sich der effektive Strö-
mungsquerschnitt und es kommt zu einer Rückströmung an der Innenkontur
im Klappenring. Diese Rückströmung sorgt für eine zusätzliche Einschnü-
rung der Strömung und ist mitverantwortlich für die starke Verwirbelung
im Austrittsbereich des Klappenrings. Diese Verwirbelungen rufen ein sehr
unregelmäßiges und stark fluktuierendes Strömungsfeld in den Aortenbulben
und in der aufsteigenden Aorta hervor.
Besonders vorteilhaft ist ein Klappenring mit einer düsenförmigen Innen-
kontur und einer parallelen Austrittskontur. Durch den sich verjüngenden
Querschnitt wird die Strömung im Klappenring konvektiv beschleunigt und
ein Abreißen an der Einströmkante verhindert. Die parallele Strömungsfüh-
rung am Ringaustritt minimiert die Verwirbelungen beim Austritt des Fluids
aus dem Klappenring und der effektive Strömungsquerschnitt vergrößert sich
bei gleichbleibendem geometrischem Ringdurchmesser (Knoch u. a. 1988).
Abbildung 3.3 zeigt die Strömung durch einen düsenförmigen Klappenring
im Vergleich mit der Strömung durch einen Klappenring ohne düsenförmige
Innenkontur. Die Strömungsverjüngung sowie die Verwirbelungen im Nach-
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Abb. 3.3: Strömung durch unterschiedlich geformte Klappenringe, oben: dü-
senförmige Innenkontur mit paralleler Austrittskontur, unten: parallele In-
nenkontur (Knoch u. a. 1988)
lauf des düsenförmigen Klappenrings sind deutlich geringer im Vergleich mit
dem Klappenring ohne düsenförmige Innenkontur.
3.3 Mögliche Werkstoffe im Vergleich
Neue Werkstoffe werden sich dann durchsetzen, wenn von ihnen neuartige
Problemlösungen ausgehen. Dabei hat sich jede Werkstoffauswahl an den
folgenden Zielen zu orientieren (Beitz W 2001):
1. Realisierung des Anforderungsprofils technisch notwendiger Werkstoff-
eigenschaften;
2. Erreichung wirtschaftlicher Lösungen durch Kombination preiswerter
Werkstoffe und kostengünstiger Fertigungsmethoden sowohl für den
Ring als auch für die Schließkörper;
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Als Werkstoffe für mechanische Herzklappenprothesen wurden und werden
eine Vielzahl an Materialien verwendet. Unter anderem werden Titanlegie-
rungen wie TiAl6V4, pyrolytischer Kohlenstoff, Silikonkautschuk, Methyla-
crylat, Silikon, Teflon, Dacron und Stellit verwendet (DeWall u. a. 2000).
Als Werkstoff der Wahl für mechanische Herzklappenprothesen hat sich auf
Grund seiner besonderen Werkstoffeigenschaften der isotrope pyrolytische
Kohlenstoff etabliert. Heutzutage bestehen über 95 % aller implantierten
mechanischen Herzklappenprothesen komplett oder zu großen Teilen aus py-
rolytischem Kohlenstoff (Ratner BD 2004).
Im Anforderungsprofil an eine ideale Herzklappenprothese (siehe Kap.
3.1) wurden die besonderen Anforderungen an Herzklappenmaterialien er-
läutert. Im Folgenden werden mögliche Werkstoffe für die Herstellung ei-
ner mechanischen Herzklappenprothese genannt und anhand der Werkstoff-
eigenschaften, des Verschleißverhaltens, der Fertigungsmöglichkeiten sowie
der Fertigungskosten vorgestellt. Abschließend wird eine Werkstoffauswahl
getroffen.
3.3.1 Pyrolytischer Kohlenstoff
Isotroper pyrolytischer Kohlenstoff wurde Ende der 60er Jahre des vorigen
Jahrhunderts für die Lagerung von spaltfähigem Material zur Energiege-
winnung entwickelt. Der bei seinem Herstellungsprozess bei vergleichsweise
niedrigen Prozesstemperaturen von etwa 1200◦C abgeschiedene Kohlenstoff
wir auch unter der Bezeichnung Low Temperature Isotropic (LTI)-Carbon
geführt und weist eine gute Blutkompatibilität gepaart mit hervorragenden
mechanischen Eigenschaften auf (Bokros 1977).
Die Kristallstruktur des pyrolytischen Kohlenstoffs kann am besten im
Vergleich zur Struktur des Graphits beschrieben werden. In einem Gra-
phitkristall sind die Kohlenstoffatome in einer ebenen hexagonalen Struk-
tur angeordnet. Diese hexagonalen Schichten sind in regelmäßigen ABAB-
Stapelfolgen geschichtet, so dass eine dreidimensionale Struktur entsteht.
Im Gegensatz dazu sind beim LTI-Kohlenstoff die hexagonalen Schichten re-
gellos gegeneinander verdreht und verschoben. Die sich daraus ergebenden
kristallähnlichen Strukturen sind für die richtungsunabhängigen und damit
isotropen Werkstoffeigenschaften des pyrolytischen Kohlenstoffs verantwort-
lich und werden als turbostratisch bezeichnet (Bokros 1977).
Eine wesentliche Eigenschaft der turbostratischen Molekularstruktur ist
der Abbau hoher Spannungen ohne Bruchgefahr durch elastische Verformun-
gen. Des Weiteren enthält das Gefüge des pyrolytischen Kohlenstoffs wegen
der Herstellung im Fließbettreaktor und der sich daraus ergebenden homo-
genen Abscheidung keine Defekte wie z.B. Risse oder Fehlstellen, die Aus-
gangspunkt für einen Ermüdungsbruch im Werkstoff sein können. Ein me-
chanisches Versagen des pyrolytischen Kohlenstoffs tritt plötzlich und ohne
Vorankündigung auf, langsame Risswachstumsprozesse konnten bisher nicht
beobachtet werden (Bokros 1977).
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Physikalisch-
technische
Eigenschaft
LTI-
Kohlenstoff
LTI-
Kohlenstoff
mit Silizium(1)
Quelle
Elastizitätsmodul
E in N/mm2
11700-28000 27600-31000
(5-12 %)
Bokros 1977
Kaae 1971
Poissonzahl ν 0,21 0,20
(5-12 %)
Bokros 1977
Kaae 1971
Bruchspannung
σb in N/mm2
276-552 552-620
(5-12 %)
Bokros 1977
Bruchdehnung A
in %
1,6-2,1 2
(5-12 %)
Bokros 1977
Dichte ρ in g/cm3 1,7-2,2 2,04-2,13
(5-12 %)
Bokros 1977
Vickershärte HV 150-250 230-270
(5-12 %)
Bokros 1977
Reibungskoeff. µ0 0,126 k.A. Kaae 1972
(1) Die Gewichtsanteile des Siliziums sind jeweils in Klammern
angegeben
Tab. 3.1: Physikalisch-technische Eigenschaften von LTI-Kohlenstoff mit und
ohne Siliziumanteil
Pyrokohlenstoff ist auf Grund seiner einzigartigen Molekularstruktur ein
Werkstoff mit hoher Festigkeit, einem geringen E-Modul und günstigen Rei-
bungs- und Verschleißeigenschaften in Kombination mit Metallen und mit
sich selbst. Verschleißuntersuchungen haben gezeigt, dass der Verschleißwi-
derstand am höchsten für sehr harte Kohlenstoffoberflächen ist. Auch un-
ter hohen punktuellen Belastungen neigt der Werkstoff nicht zur Adhäsi-
on. Durch die Zugabe von Silizium verkleinert sich die Kristallgröße und
die Oberflächenhärte wird erhöht (Bokros 1977). Tabelle 3.1 gibt einen
Überblick über die Werkstoffeigenschaften von einem mit LTI-Kohlenstoff
beschichteten Graphitsubstrat mit und ohne Zugabe von Silizium.
Pyrolytischer Kohlenstoff wird durch Pyrolyse, also durch thermische Zer-
setzung eines Stoffes unter Sauerstoffausschluss, hergestellt. Die Pyrolyse
eines Kohlenwasserstoffgases geschieht in einem Fließbettreaktor bei Pro-
zesstemperaturen zwischen 1000 und 2000◦C. Das Fließbett besteht dabei
aus vielen kleinen feuerfesten Keramikkugeln, die bei einem ausreichenden
Gasvolumenstrom anfangen zu fließen. Die Keramikkugeln werden dann vom
Gasstrom getragen.
Beim Eintritt in den heißen Fließbettreaktor wird das Kohlenwasserstoff-
gas in Kohlenstoff, Wasserstoff und ungesättigte Kohlenwasserstoffe gespal-
ten. Der reine Kohlenstoff lagert sich an der Reaktorwand, dem Fließbett
und dem zu beschichtenden Bauteil ab. Die Schichtstruktur wird durch den
Gasdurchfluss, das verwendete Kohlenwasserstoffgas, die Temperatur sowie
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durch die Oberfläche des Fließbettes bestimmt.
Auswahl des
Substratmaterials
?
Herstellung der
Substratmandrelle
?
Beschichtung des
Substratmaterials
?
Maschinelle
Endbearbeitung
?
Polieren
Abb. 3.4: Schema des
Herstellungsprozesses
Die Kontrolle der Oberfläche des Fließbettes ist
sehr schwierig. Der abgeschiedene Kohlenstoff ver-
größert sowohl Oberfläche als auch Gewicht der Ke-
ramikkugeln und verändert damit auch die Eigen-
schaften des Fließbettes (Ely u. a. 1998).
Zur Herstellung von Bauteilen mit einer Be-
schichtung aus pyrolytischem Kohlenstoff sind
mehrere Arbeitsschritte nötig (Abb. 3.4). Zunächst
muss ein für die Beschichtung geeignetes Substrat-
material maschinell vorgeformt werden. Das Sub-
stratmaterial darf dabei nicht durch die sehr ho-
hen Prozesstemperaturen geschädigt oder verformt
werden. Ebenso muss die Wärmeausdehnung in der
Größenordnung des pyrolytischen Kohlenstoffs lie-
gen, da ansonsten beim Abkühlen auf Raumtempe-
ratur hohe Spannungen und Risse entstehen (Rat-
ner BD 2004).
Die vorgeformten Substratmandrellen werden
anschließend im Fließbettreaktor mit einer bis zu
einem Millimeter dicken Schicht aus pyrolytischem
Kohlenstoff beschichtet (Bokros 1977). Die be-
schichteten Bauteile müssen dann maschinell auf Maß gefertigt und abschlie-
ßend poliert werden, um die gewünschte Oberflächenbeschaffenheit der Bau-
teile zu erreichen.
Der hohe Verfahrens- und Prozessaufwand ist der Hauptgrund für die teu-
re Herstellung von Bauteilen aus pyrolytischem Kohlenstoff. Darüber hinaus
lässt die hohe Werkstoffhärte in der spanenden Bearbeitung ausschließlich
einen Einsatz von Diamantwerkzeugen zu, die im Einsatz einem hohen Ver-
schleiß unterliegen.
3.3.2 Titanlegierungen
Metalle haben als Implantatmaterialien eine herausragende Bedeutung. Ins-
besondere in der Orthopädie werden metallische Implantatwerkstoffe zur
Herstellung für Prothesen des totalen Gelenkersatzes wie beispielsweise künst-
liche Hüft-, Knie- und Schulterprothesen sowie als Fixationselement zur Sta-
bilisierung von Frakturen eingesetzt. Beispiele hierfür sind Drähte, Marknä-
gel oder Knochenschrauben (Niinomi 2002).
Unter den Metallen haben sich auf Grund der ausgezeichneten Biokom-
patibilität gepaart mit guten mechanischen Eigenschaften für medizinische
Anwendungen reines Titan sowie die Legierungen TiAl6V4 und TiAl6Nb7 als
gut geeignet erwiesen (Wintermantel und Ha 1996). In langzeitimplantier-
baren Herzunterstützungssystemen sowie als Ringmaterial für mechanische
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Werkstoff-
eigenschaft
Reintitan
ISO5832/2
Titanlegierungen
ISO5832/3
Elastizitätsmodul
E in MPa
100-120 100-124
Bruchfestigkeit
in MPa
400-620 896-1020
0,2% Dehngren-
ze in MPa
140 780
Dichte in g/cm3 4,5 ca. 4,5
Besondere
Eigenschaften
- hoher Korrosionswider-
stand
- schlechte Verschleiß-
eigenschaften
- gute Biokompatibilität
- hohe Bruchfestigkeit
- gute Dauerschwing-
eigenschaften
- gute Festigkeitseigen-
schaften
- gute Biokompatibilität
Tab. 3.2: Werkstoffeigenschaften von Reintitan und Titanlegierungen (Ebel
1990)
Herzklappenprothesen kommen Titanlegierungen häufig zum Einsatz (Taka-
mi u. a. 1998a; Horstkotte und Loogen 1987).
Titan ist ein sehr reaktiver Werkstoff und bildet im Kontakt mit Luft,
Wasser oder einem Elektrolyten eine passivierende Oxidschicht an der Ober-
fläche. Diese passivierende TiO2-Schicht regeneriert sich nach Verletzung
innerhalb sehr kurzer Zeit von selber und ist mitverantwortlich für das iner-
te Verhalten von Titan in biologischen Geweben. Darüber hinaus trägt die
passivierende Schicht zu der hohen Korrosionsresistenz und der damit ein-
hergehenden guten Biokompatibilität von Titan und seinen Legierungen bei
(Davidson u. a. 1996). Eine chemische Wechselwirkung zwischen Implantat
und umliegendem Gewebe wird unterbunden, und das Körpergewebe wird
durch den Werkstoff nicht beeinträchtigt.
Die Werkstoffeigenschaften von reinem Titan unterscheiden sich im Ver-
gleich zu den oben genannten Titanlegierungen. Reines Titan hat eine ge-
ringere Streckgrenze, eine geringere Bruchfestigkeit sowie schlechtere Ver-
schleißeigenschaften (Tab. 3.2). Grund dafür ist eine Veränderung der Mi-
krostruktur durch die Legierungselemente, die die Bildung einer heteroge-
nen Mikrogefügestruktur unterstützen und damit verantwortlich sind für die
verbesserten mechanischen Eigenschaften der Titanlegierung TiAl6V4 (Pe-
ters M 2002).
Durch das Legierungselement Aluminium wird die kubisch raumzentrierte
Beta-Phase in der Titanlegierung stabilisiert. Bei Raumtemperatur weist die
Titanlegierung TiAl6V4 im Gegensatz zu reinem Titan sowohl eine Alpha-
als auch eine Beta-Kristallstruktur auf. Die kubisch flächenzentrierte
α-Struktur erlaubt neben dem Basisgleiten auch prismatisches Gleiten, das
19
3 Grundlagen zur Entwicklung einer Herzklappenprothese
zur plastischen Verformung beiträgt. Wegen der großen Anzahl der zur Ver-
fügung stehenden Gleitsysteme neigen Gleitpaarungen aus Titan daher zu
adhäsiv bedingtem Fressen oder zum Materialübertrag auf verschiedenen
Grundkörperwerkstoffen (Czichos und Habig 1992).
Budinski (1991) untersuchte in einer Studie die tribologischen Eigenschaf-
ten der Titanlegierung TiAl6V4. Trotz der geänderten Gefügestruktur neigt
die Titanlegierung TiAl6V4 wegen der hohen Reaktivität bei einer Beschä-
digung der schützenden Oxidschicht auf der Bauteiloberfläche durch me-
chanische Beanspruchung zum adhäsiv bedingten Materialtransfer auf den
Gegenkörperwerkstoff. Der Materialtransfer ist verantwortlich für eine ho-
he Verschleißrate und damit für eine im Vergleich mit anderen metallischen
Werkstoffen geringe Verschleißfestigkeit. Durch eine geeignete Oberflächen-
behandlung kann die Neigung zum adhäsiven Materialübertrag reduziert und
die Verschleißfestigkeit erhöht werden (Long und Rack 1998).
Komponenten von mechanischen Herzklappenprothesen aus Titanlegie-
rungen können mit konventionellen Werkzeugmaschinen spanend gefertigt
werden (Donarchie 2000). Das Zerspanen von Titanlegierungen erfolgt ana-
log zu der gängiger metallischer Werkstoffe, jedoch ist wegen der schlechten
Wärmeleitung und der Neigung zum Fressen ein erhöhter Werkzeugverschleiß
zu beobachten. Abschließend können mittels eines geeigneten Polierverfah-
rens sehr glatte Oberflächen mit Rauheitskennzahlen von N1
(Ra < 0, 025) nach DIN EN ISO 1302 erreicht werden.
Geeignete Geometrien, wie beispielsweise die Vertiefungen der Lagergeo-
metrie im Klappenring, können auch in einem Schmiedeprozess hergestellt
werden. Mit Hilfe moderner Schmiedeverfahren können spannungsarme Bau-
teile in nur einem Schritt hergestellt werden (Peters M 2002).
Das Gießen von Bauteilen aus Titanlegierungen wird auf Grund mehrerer
Nachteile hier ausgeschlossen. So sorgen die sehr hohe Schmelztemperatur
von über 1600◦C verbunden mit einer hohen Reaktivität mit Sauerstoff,
Stickstoff und Kohlenstoff während des Gießprozesses für einen sehr hohen
Apparate- und Verfahrensaufwand. Insbesondere Sauerstoff kann für eine er-
hebliche Änderung der Werkstoffeigenschaften sorgen. Der Gießprozess muss
unter Schutzgasatmosphäre im Vakuum erfolgen und erzielt in vielen Fällen
ein unbefriedigendes Ergebnis (Peters M 2002).
3.3.3 Polymere
Der Einsatz von Kunststoffen in der modernen Medizin ist sehr verbreitet.
Der klinische Einsatz von Polymeren begann in den 1960er Jahren in Form
von Einwegartikeln, wie beispielsweise Spritzen und Kathetern, vor allem
auf Grund der Tatsache, dass Infektionen in Folge nicht ausreichender Steri-
lität der wiederverwendbaren Artikel aus Glas und metallischen Werkstoffen
durch den Einsatz von sterilen Einwegartikeln signifikant reduziert werden
konnten (Wintermantel und Ha 1996).
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Kunststoffe sind organische, hochmolekulare Werkstoffe, die vorwiegend
synthetisch hergestellt werden. Charakteristisch für alle Polymere ist min-
destens eine sich durch das ganze Molekül fortsetzende Kette aus miteinan-
der verknüpften Monomeren. Durch eine große Vielfalt an Variationsmög-
lichkeiten bei der Herstellung, z.B. Beeinflussung der Kettenlänge mittels
des Polymerisationsverfahrens, können die Werkstoffeigenschaften speziell
auf den Anwendungsfall eingestellt werden. Die hervorstechendsten Eigen-
schaften sind (Michaeli 1993):
• Kunststoffe sind leicht;
• Kunststoffe sind flexibel;
• Kunststoffe haben niedrige Leitfähigkeiten;
• Kunststoffe sind teilweise transparent;
• Kunststoffe haben eine hohe chemische Beständigkeit;
• Kunststoffe sind durchlässig (Permeation, Diffusion);
• Kunststoffe lassen sich wiederverwenden (Recycling);
Polymere Werkstoffe besitzen einige Eigenschaften, die für einen Einsatz in
tribologischen Anwendungen günstig sind. Hervorzuheben sind die sehr ho-
he Korrosionsbeständigkeit, die tribochemische Reaktionen einschränkt, gute
Notlaufeigenschaften und eine weitgehende Wartungsfreiheit von
Polymer/Gegenstoff-Lagern. Nachteilige Eigenschaften polymerer Werkstof-
fe in tribologischen Anwendungen sind die geringe Härte und damit verbun-
den ein geringer abrasiver Widerstand sowie eine starke Temperaturabhäng-
igkeit bei einer nur geringen Wärmeleitfähigkeit, die eine Ableitung der Wär-
me über den polymeren Werkstoff verhindert. In der Technik werden sowohl
Polymer/Polymer-, Polymer/Stahl- und Polymer/Keramik-Werkstoffpaar-
ungen eingesetzt (Bartz 1993).
Reibung und Verschleiß polymerer Werkstoffe werden beeinflusst durch
die intermolekularen Kräfte, den Kettenaufbau und die Kristallinität. In der
Regel zeigen Polymere mit schwachen internen Wechselwirkungskräften und
kleinen symmetrischen Seitengruppen niedrige Reibung, aber erhöhten Ver-
schleiß. Ebenso ist die Polarität der Seitengruppen von Bedeutung, da sie die
adhäsiven Wechselwirkungen mit dem Gegenstoff bestimmen. Das tribolo-
gische Verhalten teilkristalliner Thermoplaste wird beeinflusst sowohl durch
den Kristallisationsgrad als auch durch die Größe der Kristallite. Ein ho-
her Kristallisationsgrad und eine hohe Kristallinität haben ein günstigeres
Verschleißverhalten zur Folge (Uetz und Wiedemeyer 1984).
Für tribologische Anwendungen werden auf Grund ihrer Werkstoffeigen-
schaften u.a. Polytetraflourethylen (PTFE), Polyetheretherketon (PEEK),
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Werkstoff-
eigenschaft
UHMWPE POM PEEK PTFE
Dichte in g/cm3 0,94-0,99 1,43 1,32 2,15
Elastizitätsmodul E
in GPa
0,8-2,7 3,0 3,7 0,35-0,75
Zugfestigkeit in
MPa
41 70 97 20-40
Bruchdehnung in % ca. 450 bis 100 bis 60 50-650
Wasseraufnahme
in %
0,01 0,9-1,4 0,15 0,03
Schmelztemperatur
T in ◦C
135-155 175 340 327
Tab. 3.3: Werkstoffeigenschaften von UHMWPE, POM, PEEK und PTFE
(Ebel 1990; Wintermantel und Ha 1996; Victrex 2003)
Polyoxymethylen (POM) sowie Ultra High Molecular Weight Polyethylen
(UHMWPE) verwendet. PTFE und UHMWPE weisen sehr geringe Rei-
bungskoeffizienten, aber auch nur geringe Festigkeiten auf. PEEK und POM
sind teilkristalline Thermoplaste und zeichnen sich durch gute mechanische
Eigenschaften gepaart mit guten Reibungs- und Verschleißeigenschaften aus.
Eine weitere wichtige Eigenschaft von Kunststoffen ist die niedrige Verar-
beitungstemperatur von 200-250◦C für die gebräuchlichsten Polymere. Kom-
plizierte Bauteile aus thermoplastischen Polymeren können in den beiden
wichtigsten Verarbeitungsverfahren Extrusion und Spritzguss ökonomisch
und leicht gefertigt werden (Menges u. a. 2002).
Das Spritzgießverfahren bietet bei der Herstellung von Formteilen eine
Reihe von Vorteilen, die eine sehr ökonomische Fertigung ermöglichen. Diese
sind (Johannaber und Michaeli 2001):
• direkter Weg vom Rohstoff zum Fertigteil;
• keine oder nur sehr geringe Nachbearbeitung des Formteils;
• Verfahren ist vollautomatisierbar;
• hohe Reproduziergenauigkeit der Fertigung;
• kurze Zykluszeiten;
• geometrisch sehr komplexe Formteile möglich;
• geringer Energieeinsatz im Vergleich mit anderen Werkstoffgruppen.
Potentielle Schwachpunkte von Spritzgussteilen sind Bindenähte, also die
Stellen, an denen das Polymer im Werkzeug zusammenfließt sowie eventuel-
le Lufteinschlüsse. Insbesondere die Lage der Bindenähte kann im Entwick-
lungsprozess berücksichtigt und in unkritische Bauteilbereiche gelegt werden.
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Ein wesentlicher Bestandteil des notwendigen Investitionsvolumens für
die Spritzgießproduktion sind die Kosten für das Spritzgießwerkzeug. Die-
se Kosten können die Größenordnung der Maschinenkosten erreichen. Erste
Labormuster der Herzklappenprothese können daher in einem spanenden
Fertigungsverfahren mit vergleichbaren Toleranzen hergestellt werden.
3.3.4 Keramische Werkstoffe
Unter dem Begriff keramische Werkstoffe werden im weitesten Sinne alle
nichtmetallischen anorganischen Werkstoffe zusammengefasst.
Für keramische Werkstoffe liegt eine Mischform zwischen ionischer und ko-
valenter Bindung vor, die normalerweise stärker als die metallische Bindung
ist. Die starken Bindungskräfte keramischer Werkstoffe sind verantwortlich
für die positiven Werkstoffeigenschaften von keramischen Werkstoffen wie
hohe E-Moduli, hohe Härte und Verschleißfestigkeit, hohe Schmelzpunkte,
geringe Wärmedehnung und eine gute chemische Beständigkeit.
Nachteile keramischer Werkstoffe sind die begrenzte Duktilität und das
sprödelastische Werkstoffverhalten, das auf den fehlenden Abbau innerer und
äußerer Spannungen durch Versetzungsbewegungen zurückzuführen ist. Die
fehlende Versetzungsbeweglichkeit führt zu starken Spannungsüberhöhungen
an inneren und äußeren Gefügefehlern. Somit ist das Festigkeits- und Bruch-
verhalten keramischer Werkstoffe eng an herstellungsbedingte Gefügedefekte
wie Poren, Fremdeinschlüsse und Risse geknüpft (Maier 1993).
Ein Bruch von keramischen Werkstoffen geht immer von kritisch bean-
spruchten Fehlstellen aus. Ein Riss öffnet sich und breitet sich aus, sobald die
Spannungskonzentration an der Rissspitze einen kritischen Wert überschrit-
ten hat. Dabei kennzeichnet der Spannungsintensitätsfaktor KI quantitativ
die Ausbreitung eines Risses, der senkrecht zur Rissfläche durch Zug bean-
sprucht wird. KI ist ein werkstoffbedingter Grenzwert, der den plötzlichen
und unkontrollierten Bruch bei Überschreiten einer kritischen Spannung σc
oder einer kritischen Risslänge ac beschreibt. Für spröde Werkstoffe ist KI
ein wichtiger Werkstoffkennwert, mit dessen Hilfe die kritische Risslänge bei
einer vorgegebenen örtlichen Spannung bestimmt werden kann. Gleichung
3.1 zeigt den Zusammenhang zwischen KI , kritischer Risslänge ac und ört-
licher Spannung σc (Spur 1989):
σc =
KI√
ac · Y
(3.1)
KI Spannungsintensitätsfaktor
σc Spannung an der Oberfläche
ac kritische Risslänge
Y bauteil-, fehler- und beanspruchungsbezogener Geometriefaktor
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Werkstoff-
eigenschaft
Aluminiumoxid Al2O3
ISO 6474: 1994(E)
Zirkonoxid ZrO2
Yttriumstabilisiert
Reinheit in % >99,5 k.A.
Dichte in g/cm3 3,94 >6,0
Elastizitätsmodul
E in GPa
380 210
Vickershärte HV 2300 1250
Tab. 3.4: Werkstoffeigenschaften von Aluminiumoxid und Zirkonoxid
(Dearnley 1999)
Durch die Verwendung sehr feiner keramischer Pulver kann das Mikroge-
füge keramischer Werkstoffe verbessert und die Häufigkeit sowie die Größe
der Gefügedefekte verringert werden, jedoch kann ein Bruch kompliziert ge-
formter Geometrien nie ganz ausgeschlossen werden.
In der Medizin finden die keramischen Werkstoffe Aluminiumoxid (Al2O3)
und Zirkonoxid (ZrO2) Anwendung u.a. als Werkstoff in der Hüftgelenkendo-
prothetik für die hochbeanspruchten relativ zueinander bewegten Bauteile,
in der Dentalmedizin für künstliche Gebisse und als Lagerwerkstoff in unter-
schiedlichen Herzunterstützungssystemen (Takami u. a. 1998b; Piconi und
Maccauro 1999; Kerkhoffs u. a. 2004; Mahmood u. a. 2003; Makinouchi u. a.
1996; Takami u. a. 1997). Tabelle 3.4 zeigt die wichtigsten Eigenschaften von
Aluminiumoxid und Zirkonoxid.
Keramische Werkstoffe besitzen ein großes Potenzial für tribologisch hoch-
beanspruchte Anwendungen. Verantwortlich für den hohen Verschleißwider-
stand sind:
• hoher Widerstand gegenüber adhäsiv bedingtem Fressen;
• hoher Abrasionswiderstand auf Grund der hohen Werkstoffhärte;
• hohe Korrosionsbeständigkeit und damit hoher Widerstand gegenüber
tribochemischen Reaktionen.
Abbildung 3.5 zeigt die tribologischen Eigenschaften einer Aluminiumoxid-
Aluminiumoxid-Gleitpaarung im Vergleich mit einer Metall-Polyethylen-
Gleitpaarung. Sowohl der Reibungskoeffizient als auch der Verschleiß sind
bei der Keramik-Keramik-Werkstoffpaarung deutlich geringer (Hastings GW
1980; Früh u. a. 1997). Diese Ergebnisse werden sowohl durch in vitro
als auch in vivo Tests bestätigt. Nach einer Einlaufphase sinken die Ab-
riebraten künstlicher Hüftgelenke mit einer Aluminiumoxid-Aluminiumoxid-
Gleitpaarung bis auf eine Größe von ca. 0,01 mm3 pro Jahr (Hannouche u. a.
2005; Prudhommeaux u. a. 2000).
In Verbindung mit einem Kunststoff spielen die für Reibung und Ver-
schleiß verantwortlichen Mikrostrukturen an der Oberfläche des harten Ke-
ramikpartners eine entscheidende Rolle. Sehr glatt polierte Oberflächen ohne
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Abb. 3.5: Reibung und Verschleiß der Werkstoffpaarungen Keramik-Keramik
und Metall-Polymer im Vergleich (Ratner BD 2004)
Rauheitsspitzen verursachen nur geringen Verschleiß, wohingegen rauhe Ke-
ramikoberflächen den polymerischen Partner schädigen und der Verschleiß
hoch ist (McKellop u. a. 1981; Campbell u. a. 2004).
Auf Grund der sehr hohen Schmelzpunkte technischer Keramiken von über
2000 ◦C kann eine Formgebung mittels Gießen aus der Schmelze meistens
ausgeschlossen werden. Standardmäßig werden Keramiken ausgehend von
keramischen Pulvern oder Pulvermischungen in eine Form gepresst und an-
schließend im keramischen Brand verdichtet und verfestigt. Die Verdichtung
und Verfestigung der vorgeformten Keramiken erfolgt überwiegend in fes-
ter Phase, d.h. unterhalb des Schmelzpunktes. Durch die hohe Temperatur
laufen Diffusionsvorgänge zwischen den einzelnen Rohstoffpartikeln ab, wo-
durch das Pulverhaufwerk zu einem polykristallinen Festkörper verdichtet
wird. Man erhält ein hochdichtes Gefüge, dessen Eigenschaften sehr stark
von der Reinheit und Korngrößenverteilung des keramischen Pulvers ab-
hängen. Eine spanende Bearbeitung nach dem keramischen Brand ist nur
in einem aufwändigen Schleifprozess mit Diamantwerkzeugen möglich (Spur
1989).
Der Aufwand zur Herstellung mechanischer Herzklappenprothesen aus Ke-
ramiken scheint ähnlich hoch zu sein wie der zur Herstellung von Bauteilen
aus pyrolytischem Kohlenstoff, vorausgesetzt, die hier benötigten komplizier-
ten Geometrien wären technisch überhaupt herstellbar.
3.3.5 Verbundwerkstoffe
Verbundwerkstoffe sind makroskopisch homogene Kombinationen aus unter-
schiedlichen Werkstoffen. Durch die Verwendung geeigneter Werkstoffkombi-
nationen können die Werkstoffeigenschaften an die jeweiligen Anforderungen
angepasst werden.
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Ein bekanntes Beispiel für einen Verbundwerkstoff ist der Faserverbund-
werkstoff. Die Eigenschaften eines Faserverbundwerkstoffes werden im We-
sentlichen durch den Faservolumengehalt, die Orientierung der Fasern in der
Faserarchitektur, der Homogenität und Haftung von Fasern und Matrix so-
wie der Fehlstellendichte bestimmt (Wintermantel und Ha 1996). Die Fasern
stellen das hauptlasttragende Element dar und bestimmen in hohem Maße
die mechanischen Eigenschaften wie Festigkeit, Steifigkeit und Verschleißwi-
derstand des Verbundwerkstoffes. Die Matrix ist für die Fixierung der Fasern
und für die Kraftübertragung auf die Fasern verantwortlich. Zusätzlich wer-
den die Fasern durch die Matrix gegen die Einwirkung von Umgebungsmedi-
en geschützt (Michaeli 1993). Die Kombination zweier Werkstoffe ergibt in
vielen Fällen die gewünschte Verbesserung einer der Werkstoffeigenschaften
(Flemming u. a. 1996).
Auf Grund der Biokompatibilität und einer guten Langzeitstabilität
kommt als Faserwerkstoff für Implantate nur die Kohlenstofffaser in Fra-
ge (Jockisch u. a. 1992). Jedoch können werkstoffbedingte Probleme durch
Faserbrüche oder durch Verschleiß freigesetzte Kohlenstofffasern nicht aus-
geschlossen werden, so dass bisher keine abschließende Bewertung der Bio-
kompatibilität kohlenstofffaserverstärkter Werkstoffe möglich ist. Aus dem
Verbundwerkstoff freigesetzte Kohlenstofffaserpartikel können zu Gewebeir-
ritationen führen oder aus dem Implantat gelöst werden. Die Fasern sind
daher grundsätzlich so in die Matrix einzuschließen, dass Bruchstücke nicht
freigesetzt werden können (Bader u. a. 2003).
Ein Verbundwerkstoff, der in industriellen Anwendungen ein ausgezeich-
netes tribologisches Verhalten in aggressiven Umgebungsmedien aufweist, ist
kohlenstofffaserverstärktes PEEK (Friedrich u. a. 1995). Er weist ein gerin-
ges Gewicht bei einer hohen Festigkeit und eine hohe Verschleißbeständigkeit
auf (Voss und Friedrich 1987; Früh und Willmann 1998; Wang u. a. 1999).
Zur Verarbeitung von Faserverbundwerkstoffen werden unterschiedliche
Fertigungstechniken wie z.B. Handlaminierverfahren, Pressverfahren oder
Spritzgießverfahren eingesetzt (Flemming u. a. 1996). Im besonders effizi-
enten und wirtschaftlichen Spritzgießverfahren ist bei der Bauteilauslegung
auf die unterschiedliche Faserorientierung im Bauteil in der Randzone so-
wie in der Kernzone wegen des Geschwindigkeitsprofils in der Schmelze zu
berücksichtigen (Wintermantel und Ha 1996).
Im Falle einer mechanischen Herzklappenprothese ist die Klärung der
Biokompatibilität schwierig, da in der Polymermatrix eingeschlossene Fa-
sern in Folge der Kontakt- und Relativbewegungen zwischen Schließkörper
und Klappenring brechen und freigesetzt werden können. Tribologisch bean-
spruchte Implantate aus faserverstärkten Verbundmaterialien endeten mit
zum Teil katastrophalen klinischen Ergebnissen (Wright u. a. 1982; Mäkisa-
lo u. a. 1996).
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3.3.6 Werkstoffverbunde
Werkstoffverbunde sind makroskopisch inhomogene Kombinationen aus un-
terschiedlichen Werkstoffen. Die Werkstoffeigenschaften sind auf Grund der
Inhomogenität räumlich stark unterschiedlich.
Die Vielzahl unterschiedlicher Materialkombinationen machen Werkstoff-
verbunde zu einem hochinteressanten Werkstoff für viele Anwendungen. Die
Verbindung beruht dabei auf stoffschlüssigen (z.B. Schweißen, Löten, Kle-
ben), kraftschlüssigen (z.B. Schrauben, Umschrumpfen, Umgießen) und form-
schlüssigen (z.B. Stecken) Verfahren und fällt bei der Integration in ein tech-
nisches System eine ganz entscheidende Rolle zu (Maier 1993). Eine siche-
re Verbindung vorausgesetzt, kann z.B. die verschleißbedingte Ausfallrate
tribologisch hoch beanspruchter Bauteile durch die Integration verschleißre-
sistenter Werkstoffe in den gefährdeten Bereichen minimiert werden. Eben-
so können in Bauteile versteifende Elemente integriert werden, so dass bei
der Auslegung die geforderten Eigenschaften besser berücksichtigt und das
Bauteil optimal an seine Anforderungen angepasst werden kann. Eine Kom-
bination der positiven Eigenschaften unterschiedlicher Werkstoffe ist somit
möglich.
Als Beispiel für eine Verbundbauweise kann die Hüftgelenkendoprothese
genannt werden. Zur Verschleißminimierung und Lebensdauererhöhung wird
eine Endoprothese mit metallischem Schaft und einem keramischen Kugel-
kopf eingesetzt. Besonderer Wert muss hier auf die bewegungs- und korros-
ionsfreie Verbindung zwischen Schaft und Kugel gelegt werden (Thomsen
und Willmann 2003).
Ist ein spritzgießfähiger Kunststoff am Werkstoffverbund beteiligt, kön-
nen die zu integrierenden Bauteile kraft- und formschlüssig im Kunststoff
verankert werden. Bauteile können in die Spritzgussform integriert und par-
tiell umspritzt werden. Um die Verankerung der Bauteile zu verbessern, sind
Materialdurchbrüche und hintergriffige Konturen vorzusehen.
Ein Punkt, der die Herstellungskosten überproportional steigen lassen
kann, sind die zu integrierenden Bauteile im Werkstoffverbund. Je nach Bau-
teilgeometrie und verwendetem Werkstoff können die Herstellungskosten für
die Einlegeteile sehr hoch sein. Es sind einfache Geometrien für die Ein-
legeteile zu bevorzugen, die leicht im Werkstoffverbund integriert werden
können.
3.3.7 Oberflächenschichten
Mit Hilfe von Oberflächenschichten können die Eigenschaften von Bauteil-
oberflächen durch eine gezielte Änderung der Zusammensetzung der äußeren
Grenzschicht beeinflusst werden. Neben dem Reibungs- und Verschleißver-
halten kann auch gezielt die Biokompatibilität beeinflusst werden.
Zur Reibungs- und Verschleißminderung kommen nitridische Hartstoff-
schichten wie Titannitrid (TiN), Titancarbonitrid (TiCN),
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Zirkonnitrid (ZrN), carbidische Hartstoffschichten wie Titancarbid (TiC)
oder Chromcarbid (Cr7C3) und diamantähnliche Kohlenstoffschichten (Dia-
mond Like Carbon (DLC)) zum Einsatz. Die Schichten werden in der Regel
nur mit einer Dicke von einigen hundert nm bis wenigen µm aufgetragen (Si-
mon und Thoma 1989; Pulker 1989). Die Phasenzusammensetzung sowie
der gefügemäßige Aufbau von beschichteten Werkstoffen kann anhand von
Abbildung 3.6 veranschaulicht werden.
Adsorptions- und Reaktionsschichten bilden die äußere Grenzschicht, an
die sich die aufgebrachte Oberflächenschutzschicht anschließt. Wird die Ober-
flächenschutzschicht bei hohen Temperaturen durch lange Behandlungszei-
ten aufgebracht, ist der durch die Beschichtung beeinflusste Bereich zwi-
schen Oberflächenschutzschicht und Grundwerkstoff auf Grund von Diffus-
ionsvorgängen besonders ausgedehnt (Czichos und Habig 1992). Die che-
mische Zusammensetzung und damit verbunden die Werkstoffeigenschaften
der Oberflächenschutzschicht können sich deutlich von den Eigenschaften des
Grundwerkstoffs unterscheiden.
Abb. 3.6: Aufbau eines beschichteten
Werkstoffs (Czichos und Habig 1992)
Untersuchungen hinsichtlich der
Biokompatibilität zeigen eine gu-
te Körper- und Blutverträglichkeit
unterschiedlicher Hartstoffschichten
(Jones u. a. 2000; Dion u. a.
1993, 1992). Insbesondere DLC-
Schichtsysteme zeigen eine gute
Verträglichkeit mit dem menschli-
chen Organismus und finden An-
wendung in der Medizintechnik
(Grill 2003; Tran u. a. 1999; Reul
u. a. 2002).
Abhängig von der chemischen
Zusammensetzung, dem Gefüge,
der Schichtstruktur, der Härte so-
wie der Oberflächenrauheit weisen
Oberflächenschutzschichten ein un-
terschiedliches tribologisches Ver-
halten auf. Eine hohe Härte und ei-
ne geringe Oberflächenrauheit sor-
gen für geringe Reibungs- und Ver-
schleißkoeffizienten. Zusätzlich zu
ihrem reibungs- und verschleißmin-
derndem Einfluss besitzen Oberflä-
chenschutzschichten einen hohen Widerstand gegenüber adhäsiv bedingtem
Fressen und können einen Materialübertrag reduzieren oder komplett un-
terbinden. Der Einsatz von Oberflächenschutzschichten kann die Standzeit
tribologisch beanspruchter Bauteile erhöhen und materialbedingtes Bauteil-
versagen minimieren (Erdemir 1992; Enke u. a. 1980).
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Abb. 3.7: Plasmaunterstützte Verfahren zur Herstellung von Oberflächen-
schichten (Fruth 2000)
Die Haftfestigkeit zwischen Oberflächenschutzschicht und Grundwerkstoff
hat großen Einfluss auf die Lebensdauer der Schicht. In Folge einer Relativbe-
wegung zwischen den beteiligten Tribopartnern besteht immer die Gefahr,
dass Oberflächenschichten in Folge einer zu geringen Haftfestigkeit abge-
schoben werden. Die abgelösten Schichtpartikel können dann den Verschleiß
forcieren.
Oberflächenschichten werden in einem zusätzlichen Fertigungsschritt auf
die Bauteile aufgetragen. Verschleißresistente Hartstoffschichten werden
überwiegend mittels chemischer (Chemical Vapour Deposition (CVD)) und
physikalischer Dampfabscheidung (Physical Vapour Deposition (PVD)) her-
gestellt, die plasmaunterstützt im Vakuum ablaufen. In einer Reaktionskam-
mer werden die Oberflächenschutzschichten aus der Gasphase abgeschieden
(Simon und Thoma 1989). Abbildung 3.7 gibt einen Überblick über die ver-
schiedenen plasmaunterstützten Verfahren in der Dünnschichttechnologie.
Bei der chemischen Gasabscheidung bildet sich das Schichtmaterial durch
eine chemische Reaktion aus gasförmigen Stoffen direkt an der Oberfläche
der zu beschichtenden Bauteile. Eine Aktivierung der Reaktion erfolgt meist
durch eine erhöhte Bauteiltemperatur zwischen 500 und 1000◦C (Kunst
1982).
Die physikalische Aufbringung dünner Schichten verläuft grundsätzlich
über drei Stadien:
1. Überführung des Schichtmaterials in den gasförmigen Zustand;
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2. Transport des Dampfes zum Bauteil;
3. Kondensation des Dampfes auf der Bauteiloberfläche und Ausbildung
einer Schicht.
Bei den thermisch wenig belastenden Sputterverfahren wird das Schicht-
material unter Vermeidung der flüssigen Phase durch auftreffende Ionen di-
rekt aus dem Festkörper geschlagen. Dadurch liegt der größte Anteil der
zerstäubten Atome und Molekülgruppen in nicht ionisierter Form vor und
thermisch sensible Substrate wie z.B. Polymere können beschichtet werden.
Eine wirtschaftliche Herstellung von Hartstoffschichten geschieht in großen
Beschichtungsanlagen, die eine hohe zu beschichtende Stückzahl zulassen
und Schichten gleichbleibender Qualität auf jedem Bauteil liefern. Zusätzlich
sorgt ein hoher Automatisierungsgrad zu einem reduzierten Bedienungsauf-
wand während des Beschichtungsprozesses (Kaelber und Jung 1998).
3.3.8 Verschleißverhalten möglicher Werkstoffpaarungen im
Kugel-Scheibe-Tribometer
Um eine endgültige Werkstoffauswahl treffen zu können, wurde das Ver-
schleißverhalten unterschiedlicher Polymere in Kombination mit Polymeren,
Keramiken und Metallen in einem Kugel-Scheibe-Tribometer untersucht.
Ausgehend von den Werkstoffeigenschaften und den erzielten Ergebnissen
im Kugel-Scheibe-Tribometer wird eine Werkstoffauswahl für die Herstel-
lung erster Labormuster der Herzklappenprothese getroffen.
In Tribometern werden Modellversuche durchgeführt mit dem Ziel, das
Verschleißverhalten unterschiedlicher Werkstoffe zu vergleichen und zu be-
werten. Nach Din 50320 ist Verschleiß der fortschreitende Materialverlust
aus der Oberfläche eines festen Körpers (Grundkörper), hervorgerufen durch
mechanische Ursachen, d.h. Kontakt- und Relativbewegung eines festen, flüs-
sigen oder gasförmigen Gegenkörpers. Das VerschleißvolumenWv ist abhän-
gig von der Normalkraft FN und dem Gleitweg s und kann durch folgenden
Ansatz beschrieben werden (Archard 1953):
Wv = k · FN · s (3.2)
mit dem Verschleißkoeffizienten k [mm3/N ·m].
Abbildung 3.8 zeigt die unterschiedlichen Verschleißmechanismen, die in
Abhängigkeit der tribologischen Beanspruchung bei Festkörper/Festkörper-
Paarungen auftreten. Verschleiß in Folge von kräftemäßigen, spannungsmäßi-
gen oder energetischen Wechselwirkungen wird gekennzeichnet durch Ober-
flächenzerrüttung und Abrasion. Stoffliche Wechselwirkungen auf atomarer
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Abb. 3.8: Grundlegende Verschleißmechanismen (Czichos und Habig 1992)
und molekularer Ebene sowie chemische Reaktionen des Grund- und Gegen-
körpers mit dem Umgebungsmedium werden durch Adhäsion und Triboche-
mische Reaktionen beschrieben. In praktischen tribotechnischen Systemen
tritt meist eine Überlagerung der unterschiedlichen Verschleißmechanismen
auf.
Mit Hilfe von Tribometern können grundlagenorientierte tribologische Un-
tersuchungen unter beliebigen, aber definierten Beanspruchungen durchge-
führt werden. Die Modellversuche erfolgen nach einem festgelegten Versuchs-
protokoll mit definierten Randbedingungen, um wiederholbare und repro-
duzierbare Messungen durchführen zu können. Für die Versuche werden
geometrisch einfache Prüfkörper verwendet, die sich an den Grundformen
technischer Kontaktgeometrien orientieren. Auf Grund der Komplexheit tri-
bologischer Prozesse kann eine Verschleißmessgröße nicht die Eigenschaften
eines einzelnen Körpers oder Stoffes beschreiben, sondern muss stets auf die
Werkstoffpaarung, d.h. allgemein auf das betreffende tribologische System,
bezogen werden (Jünemann 1997).
Eine für die Vorauswahl geeignete Prüfanordnung ist das Kugel-Scheibe-
Tribometer. Das Kugel-Schiebe-Tribometer ist ein anerkanntes Prüfsystem,
in dem standardisiert das Verschleißverhalten unterschiedlicher Werkstoff-
paarungen miteinander verglichen werden kann. Es besteht aus einer sta-
tionären Kugel bzw. einem Stift mit kugelförmigem Abschluss und einer
horizontal rotierenden Scheibe. Wie in den Gelenken einer mechanischen
Herzklappenprothese ist die Bewegungsform im Kugel-Scheibe-Tribometer
eine Gleitbewegung. Das Prüfsystem zeichnet sich zudem durch kurze Prüf-
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Abb. 3.9: Übersicht über die Versuchsbedingungen des Kugel-Scheibe-
Tribometers
zeiten, geringe Prüfkosten und einen einfachen Versuchsaufbau aus.
Das tribologische Verhalten der ausgewählten Werkstoffpaarungen muss
dann im Gesamtsystem Herzklappe untersucht und bewertet werden.
Versuchsbedingungen und -auswertung
Die Struktur des Prüfsystems sowie die wesentlichen Versuchsbedingungen
und Messgrößen sind in Abbildung 3.9 dargestellt.
Die Versuche wurden bei Raumtemperatur (22 ± 2 ◦C) in Laborluft-
atmosphäre durchgeführt. Nach ersten Vorversuchen wurden die Gleitge-
schwindigkeit auf v = 0, 5 m/s, die auf die Kugel wirkende Normalkraft auf
FN = 10 N und der Gleitweg auf s = 5000 m festgesetzt. Mit den genann-
ten Versuchsbedingungen konnte das Verschleißverhalten aller untersuchten
Werkstoffpaarungen innerhalb eines akzeptablen Zeitraums miteinander ver-
glichen werden.
Die Oberflächenrauheit beider Probekörper wurde vor den Versuchen mit
einem Oberflächentaster untersucht und lag in einem Bereich von
Ra ≈ 0, 1 µm. Eine Reinigung der Oberflächen der Probekörper erfolgte
in einem mehrstufigen Prozess unmittelbar vor den Versuchen gemäß dem
Protokoll des Versailles Projektes (VAMAS) (Czichos u. a. 1987).
Die Untersuchung der Verschleißoberfläche ist ein wichtiges Hilfsmittel bei
tribologischen Untersuchungen. Sie dient unter anderem der Analyse der wir-
kenden Verschleißmechanismen sowie der Veränderungen der Mikrostruktur
durch tribologische Beanspruchungen. Die Verschleißoberflächen wurden hier
sowohl optisch als auch mechanisch (Perthometer) untersucht.
Die optische Untersuchung geschah mit Hilfe der Licht- und Rasterelektro-
nenmikroskopie. Durch die hohe Tiefenschärfe der beiden optischen Unter-
suchungsmethoden kann ein räumlicher Eindruck der Mikrogeometrie an der
Oberfläche der Probekörper gewonnen werden und es können Rückschlüsse
auf die wirkenden Verschleißmechanismen wie Adhäsion und Abrasion gezo-
gen werden.
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Die mechanische Untersuchung der Oberfläche der Probekörper beschränk-
te sich auf die Messung der Oberflächenrauheit vor und nach den Versuchen.
Dabei wurde die Oberfläche der Probekörper mit einer Diamantnadel abge-
tastet und das Oberflächenprofil aufgezeichnet.
Es wurde sowohl der Verschleiß der Kugel als auch der Verschleiß der Schei-
be getrennt gemessen. Das Verschleißvolumen, d.h. die Differenz zwischen
dem Probenvolumen vor und nach dem Versuch, wurde sowohl gravimetrisch
als auch graphisch gemessen. Als ein erstes Ergebnis konnte festgehalten wer-
den, dass die graphische Methode der gravimetrischen Methode auf Grund
einer höheren Reproduzierbarkeit vorzuziehen ist, da die zu ermittelnde Ge-
wichtsdifferenz im Vergleich zum Gesamtgewicht der Probekörper sehr klein
ist.
Bei der gravimetrischen Auswertung wurde das Gewicht der Probekörper
vor und nach den Versuchen mit einer Präzisionswaage ermittelt. Aus der
Massendifferenz und der Dichte des Probenmaterials konnte das Verschleiß-
volumen der Probekörper nach Gleichung 3.3 bestimmt werden.
∆V =
∆m
ρ
(3.3)
Abb. 3.10: Bestimmung des
Verschleißvolumens der Ku-
gel anhand lichtmikroskopi-
scher Aufnahmen
Anhand des mit dem Oberflächentas-
ters gemessenen, zweidimensionalen Ober-
flächenprofils kann der planimetrische Ver-
schleißbetrag Wq,Sch der Scheibe mit Hil-
fe einer Maske in einer Ebene optisch ver-
messen werden. Auf Grund der Rotations-
symmetrie konnte aus dem gemessenen pla-
nimetrischen Verschleißbetrag Wq,Sch das
Verschleißvolumen der Scheibe WV,Sch be-
rechnet werden (Gl. 3.4).
WV,Sch = Π·Dm ·Wq,Sch (3.4)
Das Verschleißvolumen der Kugeln konn-
te anhand der lichtmikroskopischen Auf-
nahmen nach Gleichung 3.5 und 3.6 be-
stimmt werden (N.N. 1992).
WV,K =
1
3
·Π · h2 · (3R− h) (3.5)
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Werkstoffpaarungen
Scheibe Kugel Scheibe Kugel
POM POM TiAl6V4 POM
POM PEEK TiAl6V4 PEEK
POM UHMWPE TiAl6V4 UHMWPE
POM TiAl6V4 TiAl6V4 TiAl6V4
POM Al2O3 TiAl6V4 Al2O3
POM ZrO2 TiAl6V4 ZrO2
PEEK POM Al2O3 POM
PEEK PEEK Al2O3 PEEK
PEEK UHMWPE Al2O3 UHMWPE
PEEK TiAl6V4 Al2O3 TiAl6V4
PEEK Al2O3 Al2O3 Al2O3
PEEK ZrO2 Al2O3 ZrO2
UHMWPE POM ZrO2 POM
UHMWPE PEEK ZrO2 PEEK
UHMWPE UHMWPE ZrO2 UHMWPE
UHMWPE TiAl6V4 ZrO2 TiAl6V4
UHMWPE Al2O3 ZrO2 Al2O3
UHMWPE ZrO2 ZrO2 ZrO2
Tab. 3.5: Im Kugel-Scheibe-Tribometer untersuchte Paarungen aus biokom-
patiblen Werkstoffen
h = R−
s
R2 − d
2
K
4
(3.6)
Der gesamte Systemverschleiß der im Kugel-Scheibe-Tribometer unter-
suchten Werkstoffpaarungen wurde durch die Addition des Volumenverlustes
der Kugel sowie der Scheibe ermittelt.
Werkstoffe
Es wurde das Verschleißverhalten unterschiedlicher biokompatibler Werk-
stoffkombinationen untersucht. Zum Einsatz kamen die polymerischen Werk-
stoffe POM, PEEK und UHMWPE, der metallische Werkstoff TiAl6V4 und
die keramischen Werkstoffe Aluminiumoxid Al2O3 und Zirkonoxid ZrO2.
Tabelle 3.5 gibt einen Überblick über die im Kugel-Scheibe-Prüfsystem
getesteten Werkstoffpaarungen. Alle eingesetzten Werkstoffe wurden sowohl
als Kugel- als auch als Scheibenwerkstoff getestet, um eventuelle Einflüsse
auf die wirkenden Verschleißmechanismen untersuchen zu können. Des Wei-
34
3.3 Mögliche Werkstoffe im Vergleich
Abb. 3.11: Gesamtvolumenverschleiß bei polymeren Grundkörpern
teren konnten somit artgleiche Paarungen aus den eingesetzten Werkstoffen
untersucht werden.
Ergebnisse
Im Folgenden werden die Ergebnisse der Verschleißuntersuchungen aufge-
teilt nach den eingesetzten Scheibenmaterialien im Kugel-Scheibe-Tribometer
dargestellt.
Betrachtet man die Gruppe mit den polymeren Grundkörpern, so fällt auf,
dass durch die Kombination gleicher Werkstoffe das jeweils größte Verschleiß-
volumen entsteht. Insbesondere die Werkstoffkombination POM/POM zeigt
mit 22,3 mm3 einen 7fach höheren Gesamtvolumenverlust als die nächst
schlechtere Werkstoffkombination UHMWPE/UHMWPE, so dass auf die
Darstellung dieser Werkstoffkombination in der Übersicht über die Verschleiß-
volumina in Abbildung 3.11 verzichtet wird.
Bei Verwendung von POM als Scheibenwerkstoff zeigen außer bei der Kom-
bination POM/POM sowohl der Kugel- als auch der Scheibenwerkstoff sehr
geringe Verschleißwerte. Eine Kombination einer POM-Scheibe mit PEEK-
oder Keramik-Kugeln konnte hier als günstigste Kombination gefunden wer-
den.
Reihe 2 mit Verwendung von PEEK als Scheibenwerkstoff zeigt einen
erhöhten Verschleiß in Kombination mit der Titanlegierung TiAl6V4 und
Aluminiumoxid Al2O3. Kombiniert man eine PEEK-Scheibe mit einer Po-
lymerkugel, so verschleißt auf Grund der hohen Härte des PEEKs die Poly-
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Abb. 3.12: REM-Aufnahmen polymerer Scheibenoberflächen; typische Ober-
flächenstruktur bei Auftreten von (a) Adhäsion, (b) Abrasion, (c) Oberflä-
chenzerrüttung
merkugel. Die Werkstoffpaarung PEEK/ZrO2 zeigt ebenfalls ein günstiges
Verschleißverhalten in den Versuchen.
Reihe 3 mit hochmolekularem Polyethylen als Scheibenwerkstoff zeigt auf
den ersten Blick größere Verschleißvolumina als andere Werkstoffe. Bei einer
näheren Betrachtung der Werkstoffproben stellt sich jedoch heraus, dass das
weiche und zähe UHMWPE auf Grund seiner viskoelastischen Eigenschaften
eine größere Neigung zu Aufwerfungen zeigt. Für UHMWPE liegt der auf-
geworfene Volumenanteil zwischen 15,1 und 19,1 % des Verschleißvolumens
der Scheibe.
Abbildung 3.12 zeigt die Oberflächenstruktur der Scheibe der Werkstoff-
kombinationen UHMWPE/UHMWPE, PEEK/TiAl6V4 und POM/Al2O3.
Der adhäsive Verschleißanteil bei der Kombination UHMWPE/UHMWPE
ist anhand der gering ausgeprägten Furchungsstruktur und dem Aufreißen
ganzer Mikroplateaus deutlich zu erkennen. Die im Vergleich mit UHMWPE
harten Werkstoffe POM und PEEK neigen weniger zu Adhäsion, was in Ab-
bildung 3.12 (b,c) gut zu erkennen ist. Bei der Kombination PEEK/TiAl6V4
stellt sich auf Grund des relativ harten PEEKs abrasiver Verschleiß ein, was
an den Furchen auf der PEEK-Scheibe gut zu sehen ist. Die tiefen Querris-
se auf der POM-Scheibe bei der Werkstoffkombination POM/Al2O3 lassen
den Schluss zu, dass die Polymerscheibe durch Oberflächenzerrüttung ver-
schleißt.
Bei der Verwendung von TiAl6V4 als Scheibenwerkstoff zeigt sich, dass
der Werkstoff nur in Kombination mit weicheren Werkstoffen ein gutes Ver-
schleißverhalten aufweist. Die besten Ergebnisse zeigt die Werkstoffpaarung
TiAl6V4/UHMWPE. TiAl6V4 in Verbindung mit POM- oder PEEK-Kugeln
weist ebenfalls ein günstiges Verschleißverhalten auf.
Keramische Gegenkörper in Verbindung mit TiAl6V4 verursachen einen
Scheibenvolumenverschleiß von 15 mm3, bzw. 37 mm3 (Abb. 3.13). Haupt-
verschleißmechanismus ist hierbei Abrasion, was an den REM-Aufnahmen in
Abbildung 3.14 (b) an der Riefenbildung und der Aufwerfung am Furchen-
rand zu erkennen ist. Das härtere Alumioniumoxid verursacht dabei einen
deutlich höheren Verschleiß als das weichere Zirkonoxid.
36
3.3 Mögliche Werkstoffe im Vergleich
Abb. 3.13: Gesamtvolumenverschleiß bei metallischen Grundkörpern
Die Kombination TiAl6V4/TiAl6V4 führt erwartungsgemäß zu hohem ad-
häsiven Verschleiß, was bei Metallen auch als Fressen oder Kaltverfestigung
bezeichnet wird. Als Folge hoher lokaler Pressungen entstehen Grenzflächen-
bindungen, die zu einer höheren Festigkeit im Bereich der Bindungszone
führen. Beim Loslösen entsteht ein Materialübertrag, da der Bruch meist
ober- oder unterhalb dieser kaltverfestigten Zone erfolgt (Czichos und Habig
1992). Abbildung 3.14 (a) zeigt die für Adhäsion typischen Querrisse und die
lamellare Struktur.
Abb. 3.14: REM-Aufnahmen metallischer Scheibenoberflächen; typische
Oberflächenstruktur bei Auftreten von (a) Adhäsion, (b) Abrasion
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Abb. 3.15: Gesamtvolumenverschleiß bei keramischen Grundkörpern
Als beste Werkstoffpaarung in der Untersuchungsreihe hat sich die Kom-
bination Al2O3/Al2O3 herausgestellt. Nach den Versuchen wurde ein mini-
maler Gesamtvolumenverschleiß von nur 0,0075 mm3 festgestellt.
Als ungünstig erweist sich eine Kombination von Zirkonoxid mit gleichem
oder härterem Gegenwerkstoff. Abbildung 3.15 zeigt hohe Verschleißvolumi-
na der Zirkonoxidproben bei Versuchen mit Aluminiumoxid bzw. Zirkonoxid.
Zu den Werkstoffkombinationen ZrO2/ZrO2 und Al2O3/ZrO2 muss zudem
angemerkt werden, dass die Versuche nach 34 bis 60 Minuten bzw. nach
5 Minuten auf Grund des hohen Verschleißes der Zirkonoxidkugel abgebro-
chen werden mussten. Bei der Werkstoffkombination Al2O3/ZrO2 kam es
durch örtliche Spannungsspitzen zu einer Kombination aus Oberflächenzer-
rüttung und Mikrobrechen. Aus der Aluminiumoxidscheibe wurden teilweise
ganze Körner auf Grund der geringen Duktilität und des spröden Werkstoff-
verhaltens herausgelöst (Abb. 3.16 (c)).
Die Polymere zeigen in Kombination mit den Keramikscheiben hervorra-
gende Verschleißeigenschaften. UHMWPE weist hierbei die geringsten Vo-
lumenverluste auf. POM zeigt in Verbindung mit Zirkonoxid einen etwas
höheren Verschleißwiderstand im Vergleich mit PEEK. In Kombination mit
Aluminiumoxid zeigen POM und PEEK einen vergleichbaren Verschleißwi-
derstand (Abb. 3.15).
Der höchste gemessene Verschleiß einer Aluminiumoxidscheibe tritt in Ver-
bindung mit einer TiAl6V4-Kugel auf. Während der ersten Versuchsminuten
dringt Titan in die poröse Oberfläche des Aluminiumoxids. Die eingelagerten
Titanpartikel schwächen die Matrix des Aluminiumoxids. Zusätzlich führt
der fortschreitende Verschleiß zu spezifischer Adhäsion zwischen dem Titan
in der Oberflächenstruktur und der Titankugel, wodurch es zu mechanischer
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Abb. 3.16: REM-und LM-Aufnahmen metallischer Scheibenoberflächen; ty-
pische Oberflächenstruktur bei Auftreten von (b) Adhäsion (c) Oberflächen-
zerrüttung und Mikrobrechen
Adhäsion zwischen Titankugel und Aluminiumoxidscheibe kommt. Durch
die Einleitung von Kräften entstehen schließlich kritische Risslängen, wo-
durch einzelne Partikel aus dem Verbund herausgebrochen werden (Woydt
2001). Der Materialübertrag von Titan auf keramische Scheiben kann auch
für Zirkonoxidscheiben beobachtet werden (Abb. 3.16 (a,b)).
3.3.9 Werkstoffauswahl
UHMWPE wies in den tribologischen Untersuchungen gute Verschleißeigen-
schaften auf, jedoch weist der Werkstoff nur sehr geringe Festigkeiten auf
und kann auf Grund seiner hohen Kettenlänge und der damit verbunde-
nen höheren Viskosität nicht im Spritzgießverfahren, sondern wird meist im
Sinterprozess (Compression Molding, Rammextrusion) verarbeitet (Hellerich
u. a. 2005). UHMWPE wird somit als Werkstoff hier ausgeschlossen.
POM und PEEK weisen als Werkstoffe vergleichbare mechanische Eigen-
schaften und Verschleißfestigkeiten auf. Eine Beschichtung von POM mit
verschleißmindernden Hartstoffschichten ist jedoch schwierig, da es zu einer
spontanen Schichtenthaftung auf Grund einer zu hohen Gasabgaberate von
POM im Vakuum kommen kann (Fruth 2000; Kienel 1995). POM wird
somit als Werkstoff hier ebenfalls ausgeschlossen.
Im Gegensatz dazu kann die Verschleißfestigkeit von PEEK mit Hilfe mo-
derner PVD-Technologie durch den Einsatz geeigneter Hartstoffschichten zu-
sätzlich erhöht und der abrasive Verschleiß minimiert werden (Kaelber und
Jung 1998; Grill 2003). Ebenso können in den Polymergrundkörper ver-
schleißresistente Werkstoffe in den tribologisch hoch beanspruchten Berei-
chen eines Bauteils integriert und die positiven Eigenschaften unterschiedli-
cher Werkstoffe kombiniert werden.
Der teilkristalline Thermoplast PEEK erscheint auf Grund seiner Eigen-
schaften die beste Werkstoffalternative zu pyrolytischem Kohlenstoff zur
Herstellung einer mechanischen Herzklappenprothese. Es werden sowohl der
Klappenring als auch die Schließkörper aus PEEK hergestellt. Durch den
Einsatz neuer Fertigungsmethoden kann die Komplexität der Fertigung der
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Herzklappenprothese minimiert werden. Das Verschleißverhalten sowie die
Fertigung des Gesamtsystems Herzklappe im Spritzgießverfahren muss im
Rahmen der technischen Validierung untersucht und die beste Strategie zur
Erhöhung des Verschleißwiderstandes und zur Fertigung festgelegt werden.
3.3.10 Zulassung
Herzklappenprothesen werden von der Food and Drug Administration (FDA)
als ein Medizinprodukt der Klasse III eingeordnet und dienen dazu, mensch-
liches Leben zu unterstützen oder zu erhalten, können aber unter bestimm-
ten Umständen auch ein erhebliches Gesundheitsrisiko für den Patienten
darstellen (Meyers 2005). Vor einer Implantation in den Menschen muss
die Biokompatibilität der eingesetzten Werkstoffe nach ISO 10993 sowie die
Funktion und Zuverlässigkeit der Herzklappenprothese nach den Richtlini-
en der amerikanischen FDA und/oder ISO 5840 nachgewiesen werden (ISO
2005; FDA 1994; ISO 2003).
Die Richtlinien zur Testung einer Herzklappenprothese können sowohl
nach ISO- als auch nach FDA-Richtlinien in sechs Bereiche unterteilt werden.
Im Einzelnen sind dies (Frater 1991):
• Design und Werkstoffkombination
• Hydrodynamische Untersuchung
• Dauerfestigkeitsuntersuchung
• Tierversuch
• Prüfung des Produktionsprozesses
• Klinische Studie
Im Rahmen einer Risikoanalyse muss das Design der Herzklappenprothese
von einem technischen Standpunkt auf mögliche Schwachpunkte und daraus
entstehende Gefahren untersucht werden. Im Rahmen der sich anschließen-
den in vitro und in vivo Validierung der Herzklappenprothese muss die Funk-
tionsfähigkeit der Herzklappenprothese nachgewiesen und bestätigt werden.
3.4 Strukturanalyse des Klappenrings
In Kapitel 3.3 wurden unterschiedliche Biomaterialien vorgestellt und ei-
ne Werkstoffauswahl wurde für die Herzklappenprothese getroffen. In einem
nächsten Entwicklungsschritt muss nun das mechanische Verhalten des Klap-
penrings bei den in vivo auftretenden Belastungen theoretisch analysiert wer-
den, damit das Design des Komplettsystems Herzklappe festgelegt werden
kann.
40
3.4 Strukturanalyse des Klappenrings
Das mechanische Verhalten des Klappenrings wurde bei den in vivo auf-
tretenden Belastungen mit der Finite Elemente Methode (FEM) analysiert.
Die im Folgenden dargestellten Berechnungen wurden mit der Software An-
sys MechanicalTM (Ansys, Inc., Canonsburg, USA) durchgeführt.
Bei der FEM werden Bauteile aus geometrisch einfachen Elementen aufge-
baut. Durch Kopplung geeigneter Elemente ist es möglich, reale Bauteile ab-
zubilden und der Berechnung zugänglich zu machen. Die Wechselwirkungen
der untersuchten Bauteile mit der Umgebung werden mit geeigneten Rand-
bedingungen beschrieben (Adam 1991; Rieg und Hackenschmidt 2000).
Bei Flächen- und Raumelementen kann der Zusammenhang zwischen den
Kräften und den zugehörigen Knotenverschiebungen nur durch vereinfachen-
de Annahmen hergestellt werden, so dass die Rechenergebnisse der FEM
nicht exakt mit denen der Elastizitätslehre übereinstimmen.
Häufig geht man davon aus, dass innerhalb eines Elements die Dehnungen
und damit auch die Spannungen konstant sind. Im Nachbarelement dürfen
die Spannungen eine andere Größe haben, werden jedoch wiederum innerhalb
des Elements als konstant angenommen. Wählt man die Elemente genügend
klein und sind die Randbedingungen richtig gewählt, werden die Spannungs-
sprünge zwischen den Elementen minimiert. Auf diesem Wege ist es möglich,
den tatsächlichen Spannungs- und Verformungszustand im Bauteil mit aus-
reichender Genauigkeit anzunähern.
3.4.1 Belastung der Herzklappenprothese in vivo
Die Herzklappenprothese ist im Betrieb unterschiedlichen Belastungen aus-
gesetzt. Ein Versagen der Herzklappenprothese, ausgelöst durch eine radiale
Verformung des Klappenrings, muss in jedem Fall verhindert werden. Ei-
ne radiale Deformation des Klappenrings kann zu einem Klemmen zwischen
Schließkörper und Ring führen und die Bewegungsfreiheit der Schließkörper
einschränken, was für die Patienten fatale Folgen hätte. Weiterhin kann ei-
ne starke Verformung ein Lösen der Schließkörper aus dem Klappenring zur
Folge haben.
In der Literatur finden sich relativ gesicherte Erkenntnisse über die Klemm-
neigung anderer mechanischer Herzklappenprothesen (Steinseifer 1995; Köh-
ler und Wirtz 1991). Die St. Jude Medical (SJM) Prothese weist demnach
die niedrigste kritische Klemmkraft von 28 N auf. Der Ring der Herzklap-
penprothese wird daher so ausgelegt, dass bei einer auftretenden Kraft von
30 N die Funktion der Herzklappenprothese nicht beeinträchtigt wird.
Daten über die Größe der vom Myokard auf die Herzklappe wirkenden
Kräfte ermittelten Hasenkam et al. in insgesamt 13 Tierversuchen (Hasenkam
u. a. 1994). In Mitralposition erzeugt das Myokard eine maximale Kraft von
6 - 8 N, die radial auf den Klappenring wirkt. Diese vom Myokard erzeugte
Kraft muss vom Klappenring aufgenommen werden.
41
3 Grundlagen zur Entwicklung einer Herzklappenprothese
3.4.2 FEM-Analyse
Um ein Modell für eine FEM Analyse aufzustellen, dass die vorliegende Fra-
gestellung ausreichend genau abbildet, werden Informationen über die geo-
metrischen Randbedingungen und die Werkstoffeigenschaften benötigt. Zu-
sätzlich müssen noch geeignete Randbedingungen gesetzt werden, um die
Wechselwirkungen des Klappenrings mit seiner Umgebung beschreiben zu
können.
Zur Auslegung des Gesamtsystems Herzklappe wird ein maximales Lager-
spiel von 0,03 mm festgelegt. Die Fertigungstoleranzen der Herzklappenpro-
these werden dabei so gewählt, dass das Nennmaß des Abstandes zwischen
den beiden Lagerkugeln am Schließkörper zugleich das maximale Übermaß
darstellt. Das Nennmaß des Abstandes zwischen den beiden Lagerkalot-
ten im Klappenring zur Schließkörperaufnahme stellt das maximal zulässige
Untermaß dar. Somit werden die Schließkörper bei einer Verformung von
0,03 mm im Klappenring verklemmt und in ihrer Bewegung eingeschränkt.
Um den Aufwand zur Netzgenerierung und damit den späteren Rechen-
aufwand so klein wie möglich zu halten, wird die Symmetrie des Klappen-
rings ausgenutzt. Es ist darauf zu achten, dass die am Gesamtsystem mögli-
chen Verformungen und Krafteinwirkungen nicht verfälscht werden. Bei dem
in Abbildung 3.17 dargestellten Klappenring bedeutet dies zum Beispiel,
dass ein Punkt, der sich auf der x-Achse befindet, lediglich Verformungen in
x-Richtung erfährt (Steinbuch 1998).
Abb. 3.17: Symmetrie des Herzklappenrings
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Abb. 3.18: Klappenring mit metallischem Versteifungsring
Polymere Werkstoffe können auf Grund ihrer im Vergleich mit metallischen
Werkstoffen sehr viel geringeren Festigkeiten und der hier geforderten mög-
lichst minimalen Wandstärken keine ausreichende Steifigkeit des Klappen-
rings gewährleisten. Um den Klappenring trotzdem möglichst dünn gestalten
zu können, wird ein Ring aus TiAl6V4 integriert, der die auf den Klappenring
wirkenden Kräfte ohne starke Verformung aufnimmt (Abb. 3.18).
Die Verbindung zwischen innerem Polymerring und äußerem Versteifungs-
ring soll formschlüssig geschehen. Der metallische Versteifungsring kann bei
der Spritzgießfertigung direkt in das Spritzgießwerkzeug integriert werden.
Wird die Polymerschmelze bei der Fertigung des Klappenrings mit hohem
Druck in das Werkzeug gepresst, sorgt eine Spielpassung zwischen Ringau-
ßendurchmesser und Spritzgusswerkzeug für eine leichte Dehnung des Ver-
steifungsrings. Somit ist auch nach der Abkühlung der Polymerschmelze
und dem damit verbundenen Bauteilschwund eine formschlüssige Verbin-
dung zwischen Versteifungs- und Polymerring gegeben.
Abbildung 3.19 zeigt in einer graphischen Darstellung die Verformung von
einer Hälfte des Versteifungsrings sowohl in x- als auch in z-Richtung. Zum
Vergleich mit den experimentell ermittelten Kennwerten des kompletten Ver-
steifungsrings muss die Verformung verdoppelt werden.
Die maximale Verformung entlang der Rotationsachse der Schließkörper
ergibt sich im Kraftangriffspunkt. Bei einer Last von 30 N beträgt die Ver-
formung des Klappenrings in x-Richtung 0,026 mm. Diese Verformung ist für
die Funktion der Herzklappenprothese unkritisch, da sie zu keinem Kontakt
zwischen Schließkörper und Klappenring führt.
In den Abbildungen 3.20 und 3.21 ist die Verformungsverteilung des Klap-
penrings in x- und in z-Richtung über eine lineare Farbskala dargestellt.
Die maximale Verformung bei einer Kraft von 30 N beträgt in x-Richtung
0,026 mm und in z-Richtung 0,024 mm.
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Abb. 3.19: Kraft-Dehnungs-Verhalten des Klappenrings mit metallischem
Versteifungsring
Abbildung 3.22 zeigt die von Mises Spannungsverteilung im Versteifungs-
ring. Für die Titanlegierung TiAl6V4 beträgt die maximal zulässige Span-
nung bei der Dehngrenze 780 N/mm2. Die hier maximal auftretende Span-
nung im Klappenring von 126 N/mm2 im Kraftangriffspunkt liegt deutlich
unter der maximal zulässigen Spannung von TiAl6V4 und ist somit als un-
kritisch für den Klappenring einzustufen.
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Abb. 3.20: Verformung des Klappenrings in x-Richtung
Abb. 3.21: Verformung des Klappenrings in z-Richtung
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Abb. 3.22: Maximale von Mises Spannung im Klappenring
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4 Konstruktion und Fertigung der
Herzklappenprothese
Der konstruktive Entwurf und die Fertigung erster Labormuster der Herz-
klappenprothese mit Hilfe des Computer Aided Design (CAD) und des Com-
puter Aided Manufacturing (CAM) werden im folgenden Kapitel vorgestellt.
Alle Detaillösungen wurden im CAD-System Pro/ENGINEERr (PTC,
Needham, USA) umgesetzt, dimensioniert und fertigungsgerecht dargestellt.
4.1 Qualitative Gestaltsynthese
Bei der Konstruktion bietet es sich an, die Herzklappenprothese in die Ele-
mente Lager, Schließkörper und Klappenring zu unterteilen.
In den anschließenden Kapiteln wird die Schließkörperlagerung sowie das
Design der Schließkörper und des Klappenrings mit ihren charakteristischen
Merkmalen vorgestellt.
Abschließend wird die Geometrie eines Nahtringes erläutert, mit dem die
Herzklappenprothese sicher im Herzen platziert werden kann.
4.1.1 Lagerung der Schließkörper
Ein wichtiger Teil mechanischer Herzklappenprothesen ist die Schließkörper-
lagerung, die das Bindeglied zwischen Schließkörper und Klappenring ist.
Der Zweck des Lagers ist das Führen der Bewegung der Schließkörper auf
definierten Bahnen und in definierten Bereichen. Die Trennung der beiden
sich in Relativbewegung zueinander befindenden Oberflächen erfolgt durch
eine Gleitbewegung. Zusätzlich nimmt das Lager die Kräfte auf, die auf die
Schließkörper wirken.
Führen eines Körpers im mechanischen Sinn heißt ein gezieltes Zulassen,
Unterbinden oder Begrenzen von möglichen Bewegungsfreiheitsgraden. Die
Freiheitsgrade der Schließkörper können nur durch Berührungskontakt mit
mehreren Wirkflächen in der Schließkörperlagerung unterbunden und be-
grenzt werden. Auf den Wirkflächen beruht also das Funktionsprinzip der
Schließkörperlagerung.
Um die Wirkflächen des Lagers an Schließkörper und Klappenring festzu-
legen, muss zunächst die Bewegung der Schließkörper relativ zum Klappen-
ring festgelegt werden. Für ihre Ventilfunktion benötigen die Schließkörper
zweiflügeliger mechanischer Herzklappenprothesen nur einen Freiheitsgrad,
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die rotatorische Bewegung um die Drehachse des Schließkörpers. Ein wei-
terer Freiheitsgrad, nämlich eine der Rotation überlagerte translatorische
Bewegung der Schließkörper entlang der Bohrungsachse des Klappenrings,
kann das Auswaschen an den Lagerflächen und somit das Vermeiden von
Stagnationsgebieten unterstützen.
Die erforderlichen Wirkflächen müssen also so beschaffen sein, dass sich
die Schließkörper um den Lagerpunkt drehen können und zusätzlich in einem
bestimmmten Bereich entlang der Bohrungsachse verschiebbar sind. Die ro-
tatorische Schließkörperbewegung muss dabei von mindestens zwei Anschlag-
flächen begrenzt werden. Anschlagfläche 1 begrenzt dabei den Schließwinkel,
Anschlagfläche 2 begrenzt den Öffnungswinkel der Herzklappenprothese. Die
translatorische Bewegung muss ebenfalls von mindestens zwei Anschlagflä-
chen begrenzt werden, die die Verschiebung entlang der Bohrungsachse des
Klappenrings begrenzen.
Prinzipiell existieren nun zwei unterschiedliche Varianten zur Lagerung
der Schließkörper im Klappenring.
Bei Variante I erfolgt die Lagerung der Schließkörper in einer Vertiefung
im Klappenring. Dabei greifen aus dem Schließkörper ragende Wölbungen
in entsprechend geformte Vertiefungen im Klappenring.
Variante II ist die Umkehrung von Variante I. In diesem Fall weisen die
Schließkörper an beiden Seiten Vertiefungen auf und können mittels geeig-
net geformten aus dem Klappenring ragenden Wölbungen gelagert werden.
Jedoch beeinflussen die aus dem Klappenring ragenden Wölbungen die hä-
modynamischen Eigenschaften der gesamten Herzklappenprothese. Die Blut-
strömung wird durch die Wölbungen beeinflusst und der effektiv genutzte
Strömungsquerschnitt verringert sich, so dass hier auf eine Gestaltung gemäß
Lagervariante II verzichtet wird.
Abb. 4.1: Schließkörperlagerung
mit zylinderförmigen Stiften und
durchgängigen Langlöchern im
Klappenring (Steinseifer 1995)
Die Entscheidung hinsichtlich der
Gestaltung der Schließkörperlagerung
fällt somit zugunsten der Lösungsvari-
ante mit Vertiefungen im Klappenring
und aus dem Schließkörper ragenden
Wölbungen.
Die Geometrie der aus den Schließ-
körpern ragenden Wölbungen ist prin-
zipiell frei wählbar, muss jedoch allen
an sie gestellten Anforderungen genü-
gen.
Bei einer Kippscheibenprothese wur-
de versucht, die Schließkörper mittels
zylinderförmiger Zapfen ohne kugelför-
migen Abschluss im Klappenring zu
lagern. Die Schließkörperaufnahme im
Klappenring wurde in Form durchgän-
giger Langlochbohrungen gestaltet, wo-
48
4.1 Qualitative Gestaltsynthese
Abb. 4.2: Schließkörperlagerung mit kugelförmigen Wölbungen und passend
geformten Aussparungen im Klappenring, die eine rotatorische und transla-
torische Bewegung der Schließkörper erlauben
durch der rotatorischen Schließkörperbewegung eine translatorische Bewe-
gung überlagert wurde (Abb. 4.1). Die zusätzliche translatorische Bewegung
sorgt für eine erhöhte Blutströmung durch das Schließkörpergelenk, die den
Blutaustausch erhöht und Stagnationsgebiete verhindert (Steinseifer 1995).
Jedoch können Probleme mit den durchgängigen Langlochbohrungen bei
Implantation in Aortenposition auftreten. Die Aorta kann sich um den Klap-
penring legen und so eine Durchströmung der Durchgangslöcher verhindern.
Es entstehen Stagnationsgebiete in der Schließkörperlagerung, in denen sich
sehr schnell Thromben bilden und die Funktion der Herzklappenprothese
beeinträchtigen (Gregoric u. a. 2004).
Ein geeignetes Design zur Gestaltung der Lagerung sind aus dem Schließ-
körper ragende kugelförmige Wölbungen, die in passend geformte Ausspa-
rungen im Klappenring greifen (Abb. 4.2). Die kugelförmige Wölbung am
Schließkörper hat auf Grund der runden Geometrie im Lagergrund eine gu-
te Umspülung, ebenso kann die Dauerfestigkeit der Lagerzapfen mit Ku-
gelabschluss als hoch eingeschätzt werden. Ein Selbstreinigungseffekt der
Lagerung kann dadurch erzielt werden, dass die Schließkörperaufnahme im
Klappenring in Form eines Langloches gestaltet ist. Durch eine derartige
Geometrie der Schließkörpergelenke wird der rotatorischen Bewegung der
Schließkörper bei jedem Herzzyklus die geforderte translatorische Bewegung
überlagert. Der Blutaustausch im Klappengelenk wird erhöht und Stagna-
tionsgebiete werden vermieden.
Es bietet sich an, zur Begrenzung des Schließwinkels die Außenkontur A1
am Schließkörper als Anschlagfläche zu verwenden (Abb. 4.3). Diese wird
der Innenkontur des Klappenrings angepasst, wodurch sich eine geschlossene
Dichtkante ergibt, die bündig mit der Kante des Klappenrings abschließt.
Die Kräfte im Klappenschluss werden dann von einer großen Fläche aufge-
nommen, wodurch nur geringe Flächenpressungen in Anschlagfläche A1 zu
erwarten sind. Die Außenkontur A2 wird als Anschlagfläche ausgeschlossen,
da diese Fläche bereits als Dichtkante im geschlossenen Zustand fungiert.
Eine Doppelfunktion dieser Fläche soll ausgeschlossen werden, um eine hohe
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Funktionssicherheit der Herzklappenprothese zu gewährleisten.
Abb. 4.3: Anschlagflächen am
Schließkörper zur Begrenzung des
Öffnungs- und Schließwinkels
Die Wirkflächen zur Begrenzung des
Öffnungswinkels müssen am Schließkör-
per hinzugefügt werden. Unterhalb der
Drehachse des Schließkörpers wird Ma-
terial hinzugefügt, so dass am Schließ-
körper die Anschlagflächen A3 und A4
genutzt werden können (Abb. 4.3).
Am Klappenring muss außerdem eine
Aussparung unterhalb der Drehachse
vorgesehen werden, die die Bewegungs-
freiheit der Schließkörper gewährleistet.
Die sich ergebende M-förmige Ausspa-
rung im Klappenring kann vereinfacht
aus zwei ebenen Flächen zusammenge-
setzt werden. Die sich dadurch ergeben-
de Fläche A5 kann bei geeignetem De-
sign als Anschlagfläche im Klappenring
zur Begrenzung des Öffnungswinkels der Schließkörper genutzt werden (Abb.
4.4). Für die Strömungsführung durch die Herzklappenprothese ist es güns-
tiger, im Klappenring eine Aussparung vorzusehen, da Vorsprünge die Blut-
strömung stärker beeinflussen würden.
Die Geometrie der Schließkörperaufnahme im Klappenring ist weitgehend
durch das Lagerdesign am Schließkörper vorgegeben. Der Durchmesser der
kalottenförmigen Aussparung im Klappenring ist durch den Durchmesser der
Lagerkugel des Schließkörpers festgelegt. Die zusätzliche translatorische Be-
wegung der Schließkörper wird durch das längliche Design der Aussparungen
ermöglicht.
Abb. 4.4: Anschlag- und Führungsflächen im Klappenring bei der Schließ-
körperlagerung der Herzklappenprothese
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Abb. 4.5: Lage der Schließkörper in geöffnetem und geschlossenem Zustand
in der Herzklappenprothese
Die FlächenA6 undA7 in der kalottenförmigen Aussparung sind Anschlag-
flächen für die Lagerkugel im geschlossenen bzw. geöffneten Zustand der
Schließkörper. Im geschlossenen Zustand liegen die Lagerkugeln der Schließ-
körper an den einlassseitigen Flächen der kalottenförmigen Aussparung im
Klappenring an, im geöffneten Zustand liegen sie an den auslassseitigen Flä-
chen der Aussparung an (Abb. 4.4).
Die translatorische Bewegung der Schließkörper wird von den beiden Flä-
chen F1 und F2 geführt, die sich durch die Langlochgestaltung der kalotten-
förmigen Aussparung im Klappenring ergeben (Abb. 4.4).
4.1.2 Integration alternativer Werkstoffe in die
Schließkörperlagerung
Abb. 4.6: Einlegeteil integriert in
die Schließkörperlagerung
Zur Erhöhung der Lebensdauer ei-
ner Herzklappenprothese können Werk-
stoffe an den tribologisch hochbe-
anspruchten Lagerstellen des Schließ-
körpers integriert werden, die sich
in den Modellversuchen im Kugel-
Scheibe-Tribometer als besonders ver-
schleißresistent erwiesen haben (Abb.
4.6). Dadurch kann der Verschleiß in
den Lagerstellen der Schließkörper auf
ein Minimum reduziert werden.
Bei dem hier vorgestellten Design be-
stehen die bewegten Schließkörper wei-
terhin größtenteils aus einem polyme-
ren Werkstoff. Nur in den durch abrasi-
ven Verschleiß gekennzeichneten Lager-
stellen des Schließkörpers werden Bauteile aus verschleißfesten Werkstoffen
integriert, die den Verschleißwiderstand des Gesamtsystems Herzklappe er-
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Abb. 4.7: Sichere Verbindung zwischen Schließkörper und Einlegeteil durch
ein geeignetes Design mit Hinterschneidungen oder Durchgangsbohrungen
höhen und damit die Lebensdauer verlängern.
Allgemein können die Lagerinlays sowohl mit einer kraft- als auch form-
schlüssigen Verbindung im Schließkörper integriert werden. Wichtig für die
einwandfreie Funktion der Herzklappenprothese ist eine sichere und zuver-
lässige Verbindung zwischen Schließkörper und Einlegeteil, so dass die Ein-
legeteile formschlüssig im Schließkörper integriert werden sollen. Eine form-
schlüssige und damit auch bewegungsfreie Verbindung zwischen Schließkör-
per und integriertem Lagerinlay kann durch Hinterschneidungen, Durch-
gangslöcher oder Nuten in den Einlegeteilen realisiert werden ( Abb. 4.7). Ein
Lösen der Einlegeteile aus dem Werkstoffverbund ist auf Grund der Hinter-
schneidungen nur noch durch eine Zerstörung des kompletten Schließkörpers
möglich. An den Übergängen zwischen Einlegeteil und Schließkörper muss
zudem sichergestellt sein, dass keine Spalte entstehen, in denen sich einzelne
Blutbestandteile ablagern können.
4.1.3 Schließkörper
Die konkave Form der Schließkörper wurde bereits in Kapitel 3.2.2 vorge-
stellt. Bei der Konstruktion ist unbedingt darauf zu achten, dass der eng-
ste Strömungsquerschnitt Ae zwischen den beiden geöffneten Schließkörpern
oberhalb der Drehachse der Schließkörper liegt (Abb. 4.8). Das durch den
Venturi Effekt erzeugte Drehmoment wirkt dann in Öffnungsrichtung und
kann zur Stabilität der geöffneten Schließkörper beitragen.
Die Außenkontur der Schließkörper ist im Bereich der Anschlagfläche A1
der Innenkontur des Klappenrings angepasst (Abb. 4.3). Es ergibt sich eine
geschlossene Dichtkante, die bündig mit dem Klappenring abschließt.
Wie in Kapitel 4.1.1 bereits dargestellt, muss unterhalb der Drehachse
am Schließkörper Material hinzugefügt werden, damit die beiden Flächen
A3 und A4 als Anschlagflächen zur Begrenzung des Öffnungswinkels genutzt
werden können.
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Abb. 4.8: Lage des engsten Querschnitts Ae der Venturi Passage
Zur Vermeidung scharfer und somit blutschädigender Kanten werden al-
le Übergänge unterhalb der Drehachse der Schließkörper mit einem Radius
verrundet. Das Blut soll möglichst schonend durch die Herzklappenprothese
strömen und dabei nicht geschädigt werden.
4.1.4 Klappenring
Der Klappenring muss die Bewegung der Schließkörper gewährleisten, dabei
die Blutströmung möglichst wenig beeinflussen und eine Berührung zwischen
Körpergewebe und bewegten Teilen der implantierten Herzklappenprothese
verhindern.
Die Bauhöhe des Klappenrings sollte möglichst gering gehalten werden, um
die Anatomie und Funktion des Herzens nicht zu beeinträchtigen und dem
Chirurgen die Implantation zu erleichtern. Nach einer Analyse kommerzieller
Herzklappenprothesen wurde die Bauhöhe des Klappenrings auf maximal
7 mm beschränkt. Ein Sicherheitsabstand zwischen oberer Ringkante und
oberer Kante des geschlossenen Schließkörpers von 1 mm sorgt dafür, dass
die Prothesenfunktion nicht durch einwachsendes Gewebe oder den Nahtring
beeinträchtigt wird. Aus diesen beiden Bedingungen ergibt sich auch der
Winkel zwischen geschlossenem Schließkörper und der Bohrungsachse des
Klappenrings von 20◦. Sollte sich in den Untersuchungen zeigen, dass der
Winkel zwischen geschlossenem Schließkörper und der Bohrungsachse des
Klappenrings zu gering ist, kann die Bauhöhe des Klappenrings auch auf
8 oder 9 mm vergrößert werden.
In Kapitel 3.2.3 wurde ein strömungsdynamisch optimierter Klappenring
vorgestellt. Durch die überlagerte translatorische Bewegung der Schließkör-
per treten jedoch Funktionsprobleme mit einem Klappenring auf, dessen
Strömungsquerschnitt sich über die komplette Höhe verjüngt. Führen die
Schließkörper beim Öffnen zuerst die translatorische Bewegung aus, kommt
es zum Verklemmen zwischen Schließkörper und Klappenring. Der sich ver-
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Abb. 4.9: Querschnittsansicht des Klappenrings mit gerundeter Einlasskante
und paralleler Innenkontur
jüngende Ringquerschnitt kommt dann direkt oberhalb der Drehachse mit
den Schließkörpern in Kontakt.
Um eine möglichst hohe Funktionssicherheit der Herzklappenprothese wei-
ter gewährleisten zu können, müsste von der an den Klappenring angepassten
Außenkontur sehr viel Material weggenommen werden mit der Folge eines
hohen Leckagestroms durch die geschlossene Herzklappenprothese. Da die
Funktionssicherheit der Herzklappenprothese wichtiger ist als eine optimale
Strömungsführung, wurde die zunächst geplante elliptische Innenkontur des
Klappenrings modifiziert.
Ein Abreißen der Strömung beim Eintritt in den Klappenring kann durch
eine abgerundete Einlasskante vermieden werden. Die Strömung wird ent-
lang der Innenkontur des Klappenrings geführt und die Verengung des Strö-
mungsquerschnitts wird minimiert.
An die gerundete Einlasskante im Klappenring schließt sich eine paral-
lele Innenkontur an. Der gleichbleibende Ringquerschnitt gewährleistet die
Bewegungsfreiheit der Schließkörper auch bei einer überlagerten translatori-
schen Bewegung bei einem minimalen Leckagestrom durch die geschlossene
Herzklappenprothese (Abb. 4.9).
4.1.5 Nahtring
Ein weiterer wichtiger Bestandteil ist der Nahtring, an dem die Herzklappen-
prothese anstelle der geschädigten natürlichen Herzklappe befestigt wird.
Der Nahtring soll ein gutes Einwachsen der Herzklappenprothese ermögli-
chen. Ebenso muss der Klappenring so fest im Nahtring sitzen, dass er sich im
Betrieb nicht drehen oder bewegen kann. Zudem muss die Operationsnadel
leicht durch den Nahtring geführt werden können.
Der Nahtring darf nicht zu dick sein, da ansonsten der Außendurchmesser
der Herzklappenprothese zu groß wird. Andererseits darf der Nahtring auch
nicht zu dünn sein, da ansonsten paravalvuläre Lecks entstehen können und
das Blut somit zwischen dem Klappenring und dem Herzen durchströmen
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kann.
Abbildung 4.10 zeigt eine Prinzipskizze zur Befestigung eines Nahtrings
an einer Herzklappenprothese, der den Anforderungen gerecht wird.
Abb. 4.10: Prinzipskizze zur Be-
festigung eines Nahtrings an der
Herzklappenprothese
Ein Polyesterschlauch mit geeigne-
tem Durchmesser wird über den Ring
der Herzklappenprothese gestülpt. Von
der Ausflusseite wird ein Metallring
über den Polyesterschlauch und bis
zu einem eigens dafür vorgesehe-
nen Absatz am Klappenring gescho-
ben. Der Polyesterschlauch wird umge-
klappt und unterhalb des Metallrings
wird der Polyesterschlauch miteinander
vernäht.
Als nächstes wird ein zweiter Metall-
ring von der Einflussseite über das Po-
lyestergewebe gestreift. Der Metallring
wird wieder bis zum Absatz geschoben,
der Polyesterschlauch wird umgeklappt
und über dem zweiten Metallring wird
der Polyesterschlauch miteinander ver-
näht.
Der restliche Polyesterschlauch wird zu einem Wulst zusammengerollt und
mit dem Polyesterschlauch vernäht, der um den ersten Metallring genäht
wurde. Es befindet sich nun eine ausreichende Menge an Polyestergewebe um
den Klappenring, an dem dieser bei einer Implantation im Herzen festgenäht
werden kann.
4.2 Numerische Strömungsanalyse bei Peak-Systole
Eine erste Untersuchung des Designkonzeptes der zweiflügeligen Herzklap-
penprothese wurde mit Hilfe der numerischen Strömungssimulation (Compu-
tational Fluid Dynamics (CFD)) durchgeführt. Die numerische Strömungs-
simulation hat sich neben den optischen Messverfahren wie Laser- Doppler-
Anemometrie (LDA) oder Particle Image Velocimetry (PIV) etabliert und
ist als Verfahren anerkannt. Wie bei der FEM geschieht bei der numeri-
schen Strömungssimulation die Diskretisierung der Geometrie mit Hilfe von
Knoten, die die Eckpunkte der Elemente darstellen. Mittels geeigneter Rand-
bedingungen werden die Wechselwirkungen mit der Umgebung beschrieben.
Die numerische Strömungssimulation ist ein hochauflösendes Verfahren
und liefert neben dem Strömungsverlauf weitere Informationen über den
Druck und den Schubspannungsverlauf. Insbesondere ist sie in den für die op-
tischen Messverfahren schwer oder überhaupt nicht zugänglichen Strömungs-
bereichen ein wichtiges und hilfreiches Werkzeug (Apel 2002; Dumont u. a.
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2005).
Es wurde der Strömungsverlauf bei dem während eines Herzzyklus auftre-
tenden maximalen Volumenstroms durch die geöffnete Herzklappenprothese
mit der Software Ansys CFX 5.7 (Ansys, Inc., Canonsburg, USA) unter-
sucht (Peak-Systole). Anhand des Stromlinienverlaufs kann die Strömung
durch den gerundeten Einlauf des Klappenrings dargestellt werden. Wei-
terhin kann mittels der berechneten Druckverteilung im modellierten Strö-
mungsgebiet bereits im Vorfeld die Funktion der Venturi Passage zwischen
den beiden geöffneten Schließkörpern abgeschätzt werden.
4.2.1 Simulationsmodell
Das Design der Schließkörper sowie des Klappenrings mit ihren charakte-
ristischen Merkmalen ist in Kapitel 4.1 ausführlich dargestellt worden. Als
Geometriemodell für die numerische Strömungssimulation dienten die Daten
aus dem CAD.
Zur Auswahl eines geeigneten Turbulenzmodells wurde die Reynoldszahl
der Hauptströmung mit einer maximalen Strömungsgeschwindigkeit in der
Aorta von va = 1, 5 m/s, einem Aortendurchmesser von
da = 25 mm, einer Dichte von Blut von ρ = 1059 kg/m3 sowie einer Visko-
sität von η = 3, 6 mPas abgeschätzt:
Re =
va · da · ρ
η
= 11031. (4.1)
In Anbetracht der hier vorliegenden Reynoldszahlen muss eine turbu-
lente Strömung betrachtet werden (Schröder 1999). Um die turbulenten
Eigenschaften der Strömung bei der Simulation zu berücksichtigen, wur-
de ein geeignetes bereits in der Software implementiertes Turbulenzmodell
(k− ε− Turbulenzmodell) verwendet.
Als Randbedingung wurde am Einlass der Herzklappenprothese eine Rohr-
strömung mit einem Druck von 120 mmHg angenommen. Aus experimentel-
len Untersuchungen mit anderen Herzklappenprothesen gleicher Nenngröße
konnte der Volumenstrom durch die Herzklappenprothese während der Peak-
Systole mit 25 l/min angenommen werden.
Abbildung 4.11 zeigt das für die Strömungssimulation generierte Netz. Um
die Beeinflussung der Strömung durch die Herzklappenprothese mit einer
ausreichenden Genauigkeit und Auflösung erfassen zu können, weist es im
Bereich der Herzklappenprothese eine hohe Dichte an Hexaederelementen
und Knoten auf. Im Ein- und Auslassbereich der Herzklappenprothese wurde
die Dichte an Elementen dagegen deutlich verringert.
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Abb. 4.11: Generiertes Netz für die Strömungssimulation bei Peak-Systole
4.2.2 Ergebnisse der Strömungssimulation
Im Folgenden werden die wichtigsten Ergebnisse der Strömungssimulation
gezeigt. Abbildung 4.12 zeigt den Strömungsverlauf durch die Mittelebene
der Herzklappenprothese und die sich daran anschließende Aorta.
Abb. 4.12: Farbkodiertes Geschwindigkeitsprofil in der Mittelebene der Herz-
klappenprothese und der sich anschließenden Aorta
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Abb. 4.13: Farbkodierte Druckverteilung in der Mittelebene der Herzklap-
penprothese und der sich anschließenden Aorta
Stromab der Prothese bildet sich das für zweiflügelige mechanische Herz-
klappenprothesen typische Strömungsprofil mit drei Geschwindigkeitsmaxi-
ma sowie einem Rezirkulationsgebiet im Aortenbulbus aus. Im Nachlauf der
beiden Schließkörper finden sich die minimalen Strömungsgeschwindigkeiten.
Der Wirbel im Aortenbulbus sorgt dort für eine hohe Blutzirkulation und
damit zu einer Vermeidung von Stagnationsgebieten.
Die Strömung durch die Herzklappenprothese wird entlang der abgerunde-
ten Innenkontur des Klappenringes geführt und ein Abreißen beim Eintritt
in den Klappenring verhindert. Beim Eintritt in den Klappenring wird die
Strömung konvektiv beschleunigt und der effektive Strömungsquerschnitt
vergrößert sich bei gleichem geometrischen Ringinnendurchmesser.
Im mittleren Strömungsgebiet zwischen den beiden geöffneten Schließkör-
pern wird die Strömung auf Grund des konkaven Schließkörperprofils und
des sich damit zunächst verjüngenden Strömungsquerschnitts der Venturi
Passage konvektiv beschleunigt. Im engsten Querschnitt der Venturi Passa-
ge sind folglich die Strömungsgeschwindigkeiten des Blutes am größten. Der
statische Druck sinkt dort auf ein Minimum (Abb. 4.13). Der engste Strö-
mungsquerschnitt befindet sich stromab der Drechachse der Schließkörper,
so dass ein Drehmoment in Öffnungsrichtung der Schließkörper wirkt. Die ge-
öffneten Schließkörper werden stabilisiert und ein Flattern der Schließkörper
in der Strömung minimiert.
Eine Ablösung der Strömung beim Eintritt und Durchströmen der Venturi
Passage im mittleren Strömungsgebiet kann bei der Herzklappenprothese
nicht beobachtet werden. Die Strömung wird entlang des Schließkörperprofils
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durch die Venturi Passage geführt.
Die numerische Strömungssimulation bestätigt das Designkonzept der neu-
artigen Herzklappenprothese. Die hämodynamischen Eigenschaften der Herz-
klappenprothese werden positiv durch die neuartige Bauform beeinflusst und
die Turbulenzen in der Strömung minimiert.
4.3 Hinweise zur Fertigung
Im Folgenden wird die Strategie zur Fertigung erster Labormuster der Herz-
klappenprothese mittels CAD/CAM-Einsatz erläutert. Nach der erfolgrei-
chen Durchführung aller Funktionstests und einem Design Freeze kann die
Herzklappenprothese später im Spritzgießverfahren gefertigt werden.
4.3.1 CAD/CAM-Einsatz zur Modellierung und Herstellung
erster Labormuster
Computer Aided Design / Computer Aided Manufacturing (CAD/CAM)
beschreibt den Einsatz von EDV-Systemen zur technischen Steuerung und
Überwachung der Betriebsmittel bei der Herstellung von Bauteilen, Bau-
gruppen usw. Auf der Basis des im CAD erzeugten digitalen Bauteils werden
Steuerinformationen erzeugt, die im CAM zum automatisierten Betrieb der
Fertigungseinrichtungen eingesetzt werden.
Fertigung des Klappenrings
Abb. 4.14: Simulierte Fräswe-
ge für die Fräsbearbeitung des
Klappenrings
Der Klappenring wurde mittels einer kom-
binierten Dreh-Fräs-Bearbeitung gefertigt.
Die Außengeometrie sowie die Innenkontur
des Rohteils zur Herstellung des Klappen-
rings sind rotationssymmetrisch zur Haupt-
achse und konnten in einem ersten Ferti-
gungsschritt mittels einer Drehbearbeitung
hergestellt werden.
Anschließend erfolgte die Fertigung der
Lagergeometrie im Innern des Klappen-
rings mittels einer Fräsbearbeitung. Die
Schwierigkeit bei der Fertigung der eng to-
lerierten Lagergeometrien lag darin, dass
diese im Innern des Herzklappenrings lie-
gen und somit für eine Bearbeitung nur
schwer zugänglich sind.
Sämtliche zu bearbeitende Flächen müssen für den Fräser ohne Hinter-
schneidung zugänglich sein. Dies konnte in einer 5-Achsen-Fräsmaschine durch
eine Rotation der Hauptachse kombiniert mit einer Neigung der Hauptachse
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bezüglich der Werkzeugspindelachse gewährleistet werden. Abbildung 4.14
zeigt beispielhaft die simulierten Wege eines Fräsers zur Herstellung einer
Aussparung im Bereich der Lagergeometrie.
Fertigung der Schließkörper
Die Herstellung der Schließkörper erfolgte ausschließlich mittels Fräsbearbei-
tung. Im Gegensatz zum Klappenring war bei der Fertigung des Schließkör-
pers ein Umspannen mit einhergehenden Einbußen bei der Fertigungsgenau-
igkeit während der Bearbeitung unumgänglich. Um diese Einbußen so gering
wie möglich zu halten, werden bei der Bearbeitung des Schließkörpers alle
Funktionsflächen in einem Fertigungsschritt hergestellt. Anschließend kann
die Umspannung erfolgen und die Fertigung des Schließkörpers kann abge-
schlossen werden.
Im Anschluss an die spanende Fertigung der Herzklappe erfolgte noch eine
Endpolitur der Schließkörper. Diese wurden in einer Poliertrommel mittels
geeigneter Schleif- und Poliergranulate bis zur gewünschten Oberflächengüte
poliert (Dreher, FT 4/10 VT).
Abbildung 4.15 zeigt ein fertiggestelltes Labormuster der Herzklappenpro-
these.
Abb. 4.15: Labormuster der HIA-Bileaflet Herzklappenprothese
4.3.2 Hinweise zur Fertigung mittels Spritzgießverfahren
Nach der Festlegung des endgültigen Designs der zweiflügeligen Herzklappen-
prothese (Design Freeze) muss abschließend geprüft werden, ob die komplexe
Fertigung des Gesamtsystems Herzklappe mittels Spritzgussverfahren reali-
sierbar ist. Kann die komplexe Fertigung des Werkstoffverbunds im Spritz-
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gießverfahren umgesetzt werden, so besteht die Aussicht auf eine ökonomi-
sche und einfache Fertigung des Gesamtsystems Herzklappe.
Die Einlegeteile an den Lagerstellen des Schließkörpers zur Erhöhung der
Dauerfestigkeit können direkt in das Spritzgusswerkzeug integriert werden.
Die an den Einlegeteilen vorgesehenen Hinterschneidungen oder Durchgangs-
bohrungen werden von der Polymerschmelze umschlossen und es ergibt sich
eine formschlüssige Verbindung zwischen Einlegeteil und Schließkörper. Die
Auslegung der Einlegeteile ist hier extrem wichtig, da es auch auf Grund
von Verbundspannungen zu Spannungsrissen im Verbundwerkstoff kommen
kann. Liegt die Größe der Verbundspannungen in einem unkritischen Be-
reich, können die Einlegeteile sicher im Schließkörper integriert werden und
sind so im Betrieb gegen ein Verdrehen oder Lockern geschützt.
Bei der Auslegung des Spritzgießwerkzeugs muss darauf geachtet werden,
dass keine Bindenähte oder Angusspunkte in wichtigen Funktionsflächen der
Herzklappenprothese liegen. Bindenähte oder Angusspunkte sind Schwach-
stellen der Herzklappenprothese, die in unkritische Bereiche gelegt werden
müssen und somit keine Probleme wie Blutschädigung oder Ablagerung ver-
ursachen können.
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5 Validierung der Herzklappenprothese
in vitro
Im folgenden Kapitel wird das Funktionsverhalten der zweiflügeligen Herz-
klappenprothese vorgestellt und bewertet. Alle Untersuchungen wurden nach
geltenden FDA- und ISO- Richtlinien am Helmholtz Institut Aachen (HIA)
durchgeführt. Alle Versuchsergebnisse gelten für die Herzklappenprothesen
mit einem Nenndurchmesser von 27 mm.
5.1 Bewertung von Material und Konstruktion
5.1.1 Spannungs-Dehnungs-Verhalten bei statischer
Belastung
In Kapitel 3.4 wurde der in den Klappenring zu integrierende Versteifungs-
ring bei den in vivo auftretenden Kräften mittels einer FEM-Analyse aus-
gelegt. Im Folgenden werden die an einem Versteifungsring gemessenen Ver-
schiebungen experimentell validiert.
Die auftretenden Verformungen am Versteifungsring werden mit dem in
Abbildung 5.1 gezeigten Versuchsaufbau ermittelt. Der Versteifungsring wird
zwischen einen Kraftsensor und einen Mikrometertisch gespannt. Der Kraft-
sensor misst die auftretenden Kräfte bei den mit Hilfe des Mikrometertisches
definiert einstellbaren Verformungen des Klappenrings.
Die Ergebnisse der FEM-Simulation konnten experimentell an zwei La-
bormustern bestätigt werden (Abb. 5.2). Die Verformung des Klappenrings
liegt für die maximal aufgetragene Last von 100 N für den Versteifungsring
Abb. 5.1: Versuchsaufbau zur Messung des Verformungsverhaltens des Klap-
penrings
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Abb. 5.2: Kraft-Verformungs-Verhalten des Versteifungsrings der HIA-
Bileaflet Prothese
im elastischen Bereich. Bei einer Kraft von 30 N verformt sich der Klap-
penring um 0,051 mm, was mit den Ergebnissen der FEM Simulation von
0,026 mm für den halben bzw. 0,052 mm für den kompletten Klappenring
übereinstimmt.
Als Kenngröße für die Ringverformung lässt sich aus den Messergebnissen
die reziproke Ringsteifigkeit C als Verhältnis der Durchbiegung∆D zur radial
aufgebrachten Druckkraft F ermitteln.
C =
∆D
F
(5.1)
Demnach ergibt sich für den Versteifungsring eine reziproke Steifigkeit von:
cTiAl6V 4 = 1, 7
µm
N
(5.2)
Das mechanische Verhalten des Klappenrings kann auf Grund des Verstei-
fungsringes aus der Titanlegierung TiAl6V4 als unkritisch angesehen werden.
5.1.2 Funktionsanalyse
Das Bewegungsverhalten der HIA-Bileaflet Prothese wurde in pulsatiler Strö-
mung in dem in Abbildung 5.3 dargestellten Kreislaufsimulator in Aorten-
position mit einem leicht modifizierten Aufbau untersucht.
Der Kreislaufsimulator ist ein hydraulisches Analogmodell des linken Kör-
perkreislaufsystems. Er besteht aus einem Kompressionskasten, in dessen
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Abb. 5.3: Darstellung des
Kreislaufsimulators (Knott
1989)
(1) Reservoir
(2) Vorhofdruckmessstelle
(3) Vorhof
(4) Mitral Flowmeter
(5) Mitralklappe
(6) Kompressionskasten
(6a) Luftvolumen
(6b) Kompressionsfluid
(7) Ventrikeldruckmessstelle
(8) Ventrikel
(9) Aortenklappe
(10) Aorta
(11) Aortenflowmeter
(12) Aortendruckmessstelle
(13,15) Einstellbare Windkessel
(14,16) Strömungswiderstände
(17) Elektrohydraulischer Antrieb
Innern sich ein flexibles Modell des linken Ventrikels befindet. Die Bewegung
eines sich im Innern des Kompressionskastens befindlichen Kolbens wird nach
einer vorgegebenen Volumen-Zeit-Funktion auf den flexiblen Ventrikel über-
tragen. Oberhalb der Aortenklappe befindet sich ein starres Modell einer
Aorta, dessen Geometrie auf physiologischen Daten basiert. Mit Hilfe zwei-
er einstellbarer Strömungswiderstände und zweier Windkessel können die
instationären physiologischen Strömungszustände simuliert werden. Durch
Variation des Kolbenhubs und der Schlagfrequenz sind unterschiedlichste
physiologische Kreislaufzustände einstellbar (Reul 1984; Knott 1989).
Ein optischer Zugang zu den Schließkörpern wurde durch die Verwendung
eines Klappenrings aus durchsichtigem Polymethylmethacrylat (PMMA) ge-
währleistet. Die bewegten Schließkörper wurden aus dem Werkstoff PEEK
gefertigt.
Die Schließkörperbewegung wurde mit einer Highspeedvideokamera mit
einer Bildaufnahmerate von 2250 Bildern/s aufgezeichnet und anschließend
ausgewertet. Um die Bewegungen zu analysieren, wurde die Positionsände-
rung eines Schließkörpers von einem Bild zum nächsten ermittelt. Mit Hilfe
der gewählten Aufnahmegeschwindigkeit und der dadurch festgelegten Zei-
tintervalle zwischen den Bildern konnte der zeitliche Ablauf der Schließkör-
perbewegung ermittelt werden.
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Abb. 5.4: Bewegungsfolge der Schließkörper der HIA-Bileaflet Prothese beim
Öffnen: (A) Geschlossen, (B) Translation, (C) Rotation, (D) Geöffnet
Bewegungsablauf
Die Schließkörperlagerung gewährt den Schließkörpern zwei Freiheitsgra-
de, die eine translatorische und eine rotatorische Bewegung der Schließkörper
ermöglichen (siehe Kap. 4.1.1).
Im Betrieb führen die Schließkörper zuerst die translatorische Bewegung
aus, an die sich die rotatorische Bewegung anschließt. Diese Bewegungsfolge
konnte sowohl beim Öffnen als auch beim Schließen beobachtet werden.
Beim Öffnen erzeugen die von der Strömung auf den Schließkörper ausge-
übten Kräfte erst dann ein Drehmoment und leiten die rotatorische Schließ-
körperbewegung ein, wenn die Lagerkugeln des Schließkörpers am oberen
Anschlag in der Kalotte anliegen. Somit folgt die rotatorische der translato-
rischen Bewegung der Schließkörper beim Öffnen der Herzklappenprothese.
Abbildung 5.4 zeigt die Bewegungsfolge der Schließkörper beim Öffnen.
Ausgehend von der geschlossenen Herzklappenprothese in Bild 5.4 A füh-
ren die Schließkörper die translatorische Bewegung aus und werden dabei
von der Schließkörperaufnahme im Klappenring geführt (5.4 B). Sobald die
Schließkörper am oberen Anschlag in der Lagerkalotte anliegen (5.4 C), be-
ginnt die rotatorische Bewegung der Schließkörper. Abbildung 5.4 D zeigt
die Schließkörper in voll geöffneter Position.
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Abb. 5.5: Volumenstrom durch die HIA-Bileaflet Prothese in Aortenposition
und Verlauf der Winkeländerung beider Schließkörper bei einem Cardiac
Output von 5 l/min und 70 bpm
Beim Schließen erfolgt wieder zuerst die translatorische Bewegung der
Schließkörper, an die sich die rotatorische Bewegung anschließt. Am En-
de der Systole steigt der Aortendruck über den Druck des linken Ventrikels
und eine Rückströmung durch die geöffnete Aortenklappe setzt ein. Das auf
Grund der Umkehr des Druckgradienten zwischen Aorta und Ventrikel durch
die Herzklappenprothese in den Ventrikel zurückströmende Fluid erzeugt ei-
ne Kraft, die die translatorische Bewegung der Schließkörper einleitet. Sobald
die Schließkörper am unteren Anschlag in der Lagerkalotte anliegen, erzeugt
die Rückströmung ein auf die Schließkörper wirkendes Drehmoment und die
Schließkörper beginnen zu rotieren.
Abbildung 5.5 zeigt den Volumenstrom eines kompletten Herzzyklus durch
die HIA-Bileaflet Prothese und den Verlauf der Winkelstellung der Schließ-
körper bei einem Cardiac Output von 5 l/min und einer Herzfrequenz von
70 Schlägen pro Minute. Der gesamte Öffnungsvorgang dauert rund 60 ms
und ist vor der Peak-Systole abgeschlossen, der gesamte Schließvorgang der
HIA-Bileaflet Prothese dauert rund 90 ms (Abb. 5.5).
Der Öffnungswinkel und die Winkelgeschwindigkeit beider Schließkörper
beim Öffnungs- und beim Schließvorgang sind in Abbildung 5.6 über der Zeit
dargestellt.
Die Öffnungsbewegung beider Schließkörper läuft nahezu simultan ab.
Beide Schließkörper erreichen identische maximale Winkelgeschwindigkeiten
von rund 58 rad/s. Da mit zunehmendem Öffnungswinkel der Schließkörper
die Fläche abnimmt, auf die die Strömungskräfte wirken können, läuft die
Schließkörperbewegung beim Öffnen nach Erreichen eines Maximums mit
abnehmender Winkelgeschwindigkeit weiter.
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Abb. 5.6: Öffnungswinkel und Winkelgeschwindigkeit beim Öffnen und
Schließen der HIA-Bileaflet Prothese
Die Bewegung der Schließkörper beim Klappenschluss läuft in den seltens-
ten Fällen simultan ab. Die rotatorische und die translatorische Bewegung
der beiden Schließkörper läuft zeitlich versetzt und in unterschiedlichen Ge-
schwindigkeiten ab. Die Schließkörper werden zu Beginn des Klappenschlus-
ses langsam und im Laufe der Schließbewegung immer stärker beschleunigt,
bis sie schließlich beim Auftreffen auf den Klappenring abrupt gestoppt wer-
den. Die Eigenschaften einer pulsatilen Rohrströmung sind die Ursache für
diese Bewegungsfolge. Eine pulsatile Rohrströmung ist dadurch gekennzeich-
net, dass die Strömung bei konvektiver Verzögerung zunächst in wandnähe
umkehrt. Kommen die Schließkörper in das Strömungsfeld nahe der Aor-
tenwand, werden die Schließkörper von der Rückströmung beschleunigt. Der
verzögerte Schließkörper wird stärker beschleunigt, da die Rückströmung na-
he der Aortenwand bereits stärker ausgeprägt ist als bei dem vorauseilenden
Schließkörper. Beide Schließkörper werden unterschiedlich stark beschleunigt
und treffen mit unterschiedlichen Winkelgeschwindigkeiten auf den Klappen-
ring.
Der vorauseilende Schließkörper erreicht eine maximale Winkelgeschwin-
digkeit von 70 rad/s, der verzögerte mit 118 rad/s eine deutlich höhere ma-
ximale Winkelgeschwindigkeit. Die maximale Umfangsgeschwindigkeit bei
dem am weitesten von der Drehachse entfernten Punkt beträgt beim Öff-
nen für beide Schließkörper 0,56 m/s. Beim Schließen beträgt die maximale
Umfangsgeschwindigkeit des hinterhereilenden Schließkörpers 1,15 m/s, was
vergleichbar mit anderen Prothesen ist (Graf 1992a; Steinseifer 1995).
68
5.2 Dauerfestigkeit und Verschleißverhalten
5.2 Dauerfestigkeit und Verschleißverhalten
Herzklappenprothesen unterliegen in ihrem Einsatz einem komplexen und
schwer zu erfassenden Belastungskollektiv. Neben dem jeweiligen Herzklap-
pendesign spielen die Werkstoffeigenschaften für die Lebensdauer der Herz-
klappenprothese eine wichtige Rolle. Ein wichtiger Aspekt bei der Entwick-
lung einer neuen Herzklappenprothese ist die Überprüfung der Dauerfestig-
keit.
Werkstoffkombinationen
Abb. 5.7: Modifizierte Schließkörper-
geometrie mit integrierten Lagerzap-
fen
Für die Dauerfestigkeitsuntersu-
chungen wurde die Schließkörper-
geometrie leicht modifiziert mit
dem Ziel einer möglichst einfa-
chen Integration von Lagerzapfen
aus unterschiedlichen Werkstoffen.
Dazu wurde an den Lagerstellen
der Schließkörper Material hinzuge-
fügt, so dass zylinderförmige Stif-
te mit halbkugelförmigem Kopf in
eine entsprechende Bohrung inte-
griert werden konnten (Abb. 5.7).
Ein sicherer Sitz und ein Schutz
gegen Verdrehen wurde durch das
Verkleben der Einlegeteile in der
Bohrung erreicht.
In Tabelle 5.1 sind die eingesetz-
ten Werkstoffe und die unterschiedlichen Werkstoffkombinationen aufge-
führt. Wie in Kapitel 3.3.9 festgelegt, wurden die Schließkörper stets aus dem
Kunststoff PEEK hergestellt. Auf Grund der geringen Dichte von Kunststof-
Klappenring Schließkörper
1 PEEK PEEK
2 PEEK DLC-beschichtet PEEK DLC-beschichtet
3 PEEK TiAl6V4
4 PEEK Aluminiumoxid Al2O3
5 PEEK Zirkonoxid ZrO2
6 TiAl6V4 Aluminiumoxid Al2O3
7 TiAl6V4 Zirkonoxid ZrO2
Tab. 5.1: Unterschiedliche Werkstoffe und in den Dauerfestigkeitsuntersu-
chungen getestete Werkstoffpaarungen
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fen kann das Schließkörpergewicht im Vergleich zu Schließkörpern aus pyro-
lytischem Kohlenstoff reduziert werden. Dadurch tritt beim Klappenschluss
eine geringere Stossbeanspruchung auf Grund des reduzierten Massenträg-
heitsmoments auf.
Die Einlegestifte mit kugelförmigem Abschluss wurden aus unterschiedli-
chen Werkstoffen gefertigt und getestet. In den Modellversuchen haben sich
in Kombination mit PEEK sowohl die Titanlegierung TiAl6V4 als auch die
Oxidkeramiken Aluminiumoxid und Zirkonoxid als eine geeignete Material-
kombination herausgestellt (Kap. 3.3.8).
Ebenso kamen Klappenringe sowohl aus PEEK als auch aus der Titan-
legierung TiAl6V4 zum Einsatz, auch wenn insbesondere Aluminiumoxid
und Zirkonoxid die Titanlegierung stark beanspruchen. Die Oberflächengüte
wurde wie bei den Verschleißuntersuchungen im Tribometer mit Ra < 0, 1
festgelegt.
Weiterhin wurden zur Verbesserung der tribologischen Eigenschaften und
zur Erhöhung des Verschleißwiderstandes Labormuster der HIA-Bileaflet
Prothese mit einer DLC-Schicht beschichtet. Die Dicke der DLC-Schicht be-
trug vor den Versuchen ca. 200 nm.
Untersuchungsmethoden
Um gesicherte Aussagen über die Dauerfestigkeit und den Verschleißtrend
machen zu können, wurden die Herzklappenprothesen mit definiert einge-
stellten Bedingungen entsprechend den gültigen FDA und ISO Standards in
speziellen Dauertestprüfständen getestet (Haussinger und Reul 1981; Pott-
hast 2000). Die Versuchsbedingungen im Einzelnen waren:
1. Druckdifferenz über der geschlossenen Klappe mind. 120 mmHg
2. Vollständiges Öffnen und Schließen der Herzklappenprothese bei jedem
Zyklus
3. Optische Inspektion des Öffnungs- und Schließvorgangs der Herzklap-
penprothese bei laufenden Dauerfestigkeitsuntersuchungen täglich
4. Dauerfestigkeitsuntersuchungen bis zum Eintreten eines Fehlers bei der
Herzklappenprothese oder aber mindestens 380 Mio. bzw. 600 Mio.
Lastzyklen
Die Dauerfestigkeitsuntersuchungen erfolgten bei einer erhöhten Testfre-
quenz von 600 Lastzyklen pro Minute in einem Wasser-Glyzerin-Gemisch
mit blutähnlicher Viskosität bei Raumtemperatur. Eine optische Überprü-
fung der Herzklappenprothesen in den Dauertestprüfständen erfolgte täglich.
Spätestens alle 50 Millionen Lastzyklen wurden die Herzklappenprothesen
ausgebaut und optisch auf Verschleißspuren untersucht (Medart u. a. 2006).
70
5.2 Dauerfestigkeit und Verschleißverhalten
Abb. 5.8: Mit dem Rasterelektronenmikroskop aufgenommener Ausschnitt
der Schließkörper
Die Herzklappenprothesen wurden optisch mittels Lichtmikroskopie (LM)
und Rasterelektronenmikroskop (REM) auf Risse, Materialausbrüche oder
sonstige makroskopische Schäden hin untersucht. Anhand der
REM-Aufnahmen konnten die Verschleißfurchen an den Lagerkugeln der
Schließkörper qualitativ untersucht und miteinander verglichen werden. Ab-
bildung 5.8 zeigt einen Schließkörper und den mit dem Rasterelektronenmi-
kroskop von den Schließkörpern aufgenommenen Ausschnitt.
Ergebnisse
Die in der Schließkörperlagerung integrierten Einlegezapfen aus biokompa-
tiblen verschleißfesten Werkstoffen verbesserten das Verschleißverhalten der
Herzklappenprothese deutlich.
Von den untersuchten Werkstoffpaarungen konnten mit einem Klappen-
ring aus PEEK und Einlegezapfen aus Zirkonoxid die besten Ergebnisse er-
zielt werden.
Nach 140 Millionen Lastzyklen zeigten sich an den Lagerstellen des Schließ-
körpers keine Anzeichen von Verschleiß. Die in Abbildung 5.9 dargestellten
REM-Aufnahmen der in den Schließkörpern integrierten Lagerzapfen aus
Abb. 5.9: REM-Aufnahmen der in die HIA-Bileaflet integrierten Zirkonoxid-
lagerstifte, links: vor Beginn der Versuche, rechts: nach 140 Mio. Lastzyklen
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Abb. 5.10: REM-Aufnahmen der Lagerstellen der HIA-Bileaflet Prothese,
links: Lagerzapfen aus TiAl6V4 vor Beginn der Dauertests und nach 190 Mio.
Lastzyklen, rechts: Referenzprothese aus PEEK vor Beginn der Dauertests
und nach 200 Mio. Lastzyklen
ZrO2 wiesen keine Verschleißfurchen, Materialausbrüche oder Risse an den
durch Abrasivverschleiß beanspruchten Lagerstellen auf. In der Schließkörpe-
raufnahme im Klappenring konnten ebenfalls weder Materialausbrüche noch
Risse bei den Dauerfestigkeitsuntersuchungen festgestellt werden. Ein Aus-
wandern oder Ausschlagen der Schließkörperaufnahme im Klappenring auf
Grund der translatorischen Schließkörperbewegung konnte in den Versuchen
ebenfalls nicht beobachtet werden.
REM-Aufnahmen der HIA-Bileaflet Prothese mit Lagerzapfen aus der Ti-
tanlegierung TiAl6V4 und einem Klappenring aus PEEK im Vergleich mit
einer HIA-Referenzprothese aus reinem PEEK sind in Abbildung 5.10 ge-
zeigt.
Der Einsatz von Lagerzapfen aus der Titanlegierung TiAl6V4 sorgte eben-
falls für eine Verbesserung des Verschleißverhaltens gegenüber der Referenz-
prothese aus reinem PEEK. Nach 190 Millionen Lastzyklen zeigten sich im
Vergleich mit der Referenzprothese deutlich weniger Verschleißfurchen auf
den Lagerzapfen aus TiAl6V4. Im Klappenring konnten wiederum weder ein
Auswandern der Schließkörperlagerung noch Materialausbrüche oder Risse
beobachtet werden.
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Abb. 5.11: Lichtmikroskopaufnahme der Lagerstellen der HIA-Bileaflet Pro-
these mit einem Klappenring aus TiAl6V4 und keramischen Lagerstiften,
links: vor Beginn der Dauertests, rechts: nach 10 Mio. Lastzyklen
Die Integration von Lagerzapfen aus der Oxidkeramik Al2O3 verminderte
den Verschleiß in den Lagerstellen des Schließkörpers ebenfalls deutlich. Je-
doch stellte die schlechte Oberflächengüte der eingesetzten Keramikzapfen
ein Problem dar und war verantwortlich für einen erhöhten Verschleiß in den
Lagerschalen des Klappenrings. Auf dem in Abbildung 5.12 gezeigten Lager-
zapfen aus Al2O3 sind mehrere Lunker deutlich zu erkennen. Lagerzapfen
aus Al2O3 mit einer besseren Oberflächengüte haben aber ebenso wie die
Lagerzapfen aus ZrO2 durchaus das Potenzial, den abrasiven Verschleiß in
den Klappengelenken deutlich zu minimieren.
Abb. 5.12: REM-Aufnahme eines
Lagerzapfens aus Al2O3 vor Be-
ginn der Dauertests
Der Einsatz einer Keramik/Metall
Reibpaarung mit einem Klappenring
aus TiAl6V4 und Lagerstiften aus den
Oxidkeramiken Al2O3 bzw. ZrO2 hat
sich in den Versuchen als eine nicht
geeignete Werkstoffkombination erwie-
sen. Wie in den Modellversuchen im
Tribometer konnte bereits nach weni-
gen Millionen Lastzyklen ein Material-
übertrag beobachtet werden. Auf den in
Abbildung 5.11 gezeigten Aufnahmen
ist eine metallische Schicht auf den ke-
ramischen Lagerstiften deutlich zu er-
kennen. Dieses Verhalten zeigte sich so-
wohl bei Lagerstiften aus Al2O3 als
auch aus ZrO2.
Ebenfalls eine Verbesserung des Ver-
schleißverhaltens konnte mit dem Einsatz einer DLC-Hartstoffschicht er-
zielt werden. Abbildung 5.13 zeigt REM-Aufnahmen der Lagerstellen einer
DLC-beschichteten und einer unbeschichteten Referenzprothese. Beide wie-
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sen nach 250 Millionen Lastwechseln keine Risse oder Materialausbrüche am
Ring und an den Schließkörpern auf.
Abb. 5.13: REM-Aufnahmen der Lagerstellen der HIA-Bileaflet Prothese,
links: DLC-beschichtete Prothese vor Beginn der Dauertests und nach 250
Mio. Lastzyklen, rechts: Referenzprothese aus PEEK vor Beginn der Dauer-
tests und nach 250 Mio. Lastzyklen
Mehrere tiefe Verschleißfurchen auf Grund der abrasiven Beanspruchung
waren bei der unbeschichteten Referenzprothese deutlich zu erkennen, wohin-
gegen bei der DLC-beschichteten Herzklappenprothese nur sehr wenige und
deutlich kleinere Verschleißfurchen an den Lagerkugeln zu erkennen waren.
In der Schließkörperaufnahme im Klappenring waren wiederum weder Risse
oder Materialausbrüche noch ein Auswandern der Schließkörperlagerung zu
erkennen.
Ein Problem stellte bei den Versuchen die Haftfestigkeit der DLC-Schicht
auf der Herzklappenprothese dar. Die anthrazitfarbene DLC-Schicht war an
den hochbelasteten Lagerstellen schon nach 10 Millionen Lastwechseln ver-
schlissen und das sehr viel hellere PEEK-Material war zu erkennen. Mit
steigender Lastzyklenzahl verschliss die DLC-Schicht zunehmend und es kam
immer mehr PEEK-Material zum Vorschein. Abbildung 5.14 zeigt eine Licht-
mikroskopaufnahme eines mit DLC beschichteten Schließkörpers vor den
Dauerfestigkeitsuntersuchungen, nach 10 Millionen und nach 250 Millionen
Lastzyklen. An den Lagerkugeln sind die Stellen, an denen das im Vergleich
zur DLC-Schicht sehr viel hellere PEEK-Material großflächig zum Vorschein
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Abb. 5.14: Lichtmikroskopaufnahme der Lagerstellen einer DLC-beschichten
HIA-Bileaflet Prothese, links: vor Beginn der Dauertests, mitte: nach 10 Mio.
Lastzyklen, rechts: nach 250 Mio. Lastzyklen
kommt, deutlich zu erkennen.
Insgesamt wies die HIA-Bileaflet Prothese ein gutes Verschleißverhalten
auf und die Ergebnisse der Dauerfestigkeitsuntersuchungen sind vielverspre-
chend. Bei allen getesteten Werkstoffpaarungen konnten keine Materialaus-
brüche oder Risse im Werkstoff beobachtet werden. Die Funktion der Herz-
klappenprothese wurde durch den in den Dauerfestigkeitsuntersuchungen
festgestellten Verschleiß und der damit bedingten Materialabnahme an der
Schließkörperlagerung nicht beeinträchtigt. Ein Auswandern der Schließkör-
peraufnahme im Klappenring konnte bei keiner der untersuchten Herzklap-
penprothesen festgestellt werden.
5.3 Hydrodynamische Bewertung
Die hydrodynamischen Untersuchungen der HIA-Bileaflet Herzklappe wur-
den sowohl in stationärer als auch in pulsatiler Strömung durchgeführt. Ge-
messen wurde der Druckverlust in stationärer Strömung sowie die Druck-,
Volumen- und Energieverluste in einer pulsierenden Strömung. Darüber hin-
aus wurde das Strömungsprofil stromab der Herzklappenprothese mittels
Laser- Doppler- Anemometrie untersucht.
Der Druckverlust in einer stationärer Strömung ist ein erster Parameter
zum Vergleich der hydrodynamischen Eigenschaften unterschiedlicher Herz-
klappenprothesen. Die Untersuchungen in physiologisch pulsatiler Strömung
dienen als Referenz für einen klinischen Einsatz der Herzklappenprothese.
Die Untersuchung des Strömungsprofils stromab der Herzklappenprothese
dient zur Untersuchung von Rezirkulationsgebieten und Zonen von Strö-
mungsablösungen und ist ein weiteres Hilfsmittel zur Beurteilung der HIA-
Bileaflet Prothese.
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5.3.1 Druckverlust und Leckage in stationärer Strömung
In Abbildung 5.15 ist eine Prinzipskizze des Prüfstands zur Bestimmung des
Druckverlusts in stationärer Strömung dargestellt. Der Druckverlust einer
Herzklappenprothese in einer stationären Strömung ist ein Vergleichspara-
meter, der verhältnismäßig einfach bestimmt werden kann.
Abb. 5.15: Schematische Darstellung
des Druckverlustprüfstandes (Stein-
seifer 1995)
Der Prüfstand besteht aus einem
Bodenreservoir und einem zweiten
Reservoir oberhalb der Herzklappe
(HK), welches mit Hilfe einer Pum-
pe befüllt werden kann.
Das Reservoir ist dabei so di-
mensioniert, dass der maximale Vo-
lumenstrom durch die Herzklappe
dem maximalen pulsatilen in vi-
vo Blutstrom von ca. 30 l/min
entspricht. Zur Bestimmung der
Druckdifferenz und des Volumen-
stroms werden die Drücke ober-
und unterhalb der Herzklappenpro-
these mit Hilfe der beiden Druck-
messstellen M1 und M2 gemessen.
Die Signale der beiden Druckmess-
stellen werden mittels geeigneten
Sensoren und Messverstärkern auf-
genommen und ausgewertet. Durch
die zeitliche Differentiation des sta-
tischen Druckes im Plexiglasgefäß
kann der Volumenstrom bestimmt
werden. Der Druckverlust kann aus
der Differenz der beiden Druckmessstellen ermittelt werden.
∆p = p1 − p2 − ρ
2
(
A1
A2
1
ρ · g
dp1
dt
) (5.3)
Der Druckverlust in einer stationären Strömung ist in Abbildung 5.16 dar-
gestellt. Bei jedem Versuch wird die Messung einer Referenznozzle gefordert,
deren Form und Abmessung in der entsprechenden Testnorm vorgegeben
wird. Als Referenzklappe diente die weltweit am häufigsten implantierte me-
chanische Herzklappenprothese, die SJM Herzklappenprothese. Zudem wird
nach FDA-Regularien bei jedem Versuch die Messung einer Referenznozzle
gefordert, deren Form und Abmessung vorgegeben wird.
Der Druckverlust der HIA-Bileaflet Herzklappenprothese ist auc mit der
neuen Lagerung über den gesamten Messbereich geringer als der Druckver-
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Abb. 5.16: Druckverlust der HIA-Bileaflet Prothese im Vergleich mit der St.
Jude Medical Prothese in einer stationären Strömung
lust der SJM Herzklappenprothese. Bei einem Referenzwert von 30 l/min,
welcher dem maximalen pulsatilen in vivo Flow entspricht, ist der Druckver-
lust der HIA-Bileaflet Prothese nur halb so groß wie der Druckverlust der
SJM Prothese.
5.3.2 Druck-, Volumen- und Energieverlust in pulsatiler
Strömung
Die hydrodynamischen Untersuchungen zur Bestimmung der Druck-, Volu-
men- und Energieverluste wurden in dem in Abbildung 5.3 dargestellten
Kreislaufsimulator durchgeführt (Reul 1984).
Es werden die Versuchsparameter für vier unterschiedliche Herzminuten-
volumina (Cardiac Output (CO)) von 2, 4, 5 und 7 l/min bei einer Schlagfre-
quenz von 70 min−1 ermittelt. Die Systolendauer beträgt 300 ms, was einem
prozentualen Anteil am gesamten Schlagzyklus von ca. 35% entspricht. Der
während eines Schlagzyklus gemittelte Druck in der Aorta beträgt
100 mmHg, der Vorhofdruck wird auf 10 mmHg eingestellt. Als Testfluid
wurde physiologische Kochsalzlösung verwendet. Es wurden die unten erläu-
terten charakteristischen Kenngrößen während der Versuche gemessen. Dabei
wurden die Volumenströme sowohl nach der Aortenklappe als auch vor der
Mitralklappe mit Hilfe elektromagnetischer Durchflussmessgeräte aufgenom-
men. Der Vorhofdruck, der Druck im linken Ventrikelmodell sowie der Druck
oberhalb der Aortenklappe wurden mittels Druckaufnehmern und geeigneten
Messverstärken gemessen. Als Referenz diente wieder die SJM Herzklappen-
prothese.
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Mittlere systolische Druckdifferenz
Die mittlere systolische Druckdifferenz ist ein Maß für den stenotischen Ef-
fekt der Herzklappenprothese. Sie wird für das systolische Zeitintervall TSys
durch eine zeitliche Mittlung der Differenz zwischen den statischen Drücken
im Ventrikel und in der Aorta bestimmt. Dabei muss der Abstand zwischen
der Druckmessstelle in der Aorta und der Aortenklappe einer Strecke von
vier Durchmessern der Herzklappe entsprechen, da erst dann die Strömung
im Nachlauf der Herzklappe wieder an der Aortenwand anliegt.
∆pSys =
1
TSys
·
Z
TSys
(pv − pa)dt (5.4)
Volumenverluste
Abb. 5.17: Schließ- und Leckagevolu-
mina nach ISO 5840 und FDA Stan-
dard
Die Volumenverluste von Herz-
klappenprothesen setzen sich zum
einen aus dem Schließenergieverlust
und zum anderen aus dem Lecka-
geenergieverlust zusammen. Das
Schließvolumen beschreibt dabei
das zurückströmende Fluidvolumen
von der Aorta in den Ventri-
kel während der Schließzeit TCl.
Das Leckagevolumen wiederum be-
schreibt das durch die Spalte zwi-
schen Schließkörper und Ring der
Herzklappe in den Ventrikel zu-
rückfließende Volumen während der
Leckagephase TL (Abb. 5.17).
Für die Schließ- und Leckagevo-
lumina gilt nach Gleichung 5.5 und
Gleichung 5.6:
VCl =
Z
TCl
V˙a · dt (5.5)
VL =
Z
TL
V˙a · dt (5.6)
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Energieverluste
Die Energieverluste der Herzklappenprothese stellen ein Maß für die Mehr-
belastung des Herzens dar und werden für den gesamten Schlagzyklus er-
mittelt. Sie setzen sich zusammen aus den systolischen, den Schließ- und
den Leckageenergieverlusten und werden mit dem Nettoenergietransport nor-
miert. Für den systolischen Energieverlust gilt:
ESys =
Z
TSys
(pv − pa − ρ
2
v2a) · V˙a · dt (5.7)
In der Schließ- und Leckagephase können die Energieverluste wie folgt
berechnet werden:
ECl =
Z
TCl
(pv − pa) · V˙a · dt (5.8)
EL =
Z
TL
(pv − pa) · V˙a · dt (5.9)
Mittlere systolische Druckdifferenz
In Abbildung 5.18 sind die mittleren systolischen Druckdifferenzen zwi-
schen linkem Ventrikel und Aorta dargestellt. Dabei entsprechen in der Dar-
stellung die Säulen den unterschiedlichen Herzzeitvolumina von 2, 4, 5 und
7 l/min.
Was sich bei den Ergebnissen in stationärer Strömung bereits andeutete,
bestätigte sich bei den Ergebnissen in pulsatiler Strömung. Der Druckver-
lust der neuartigen HIA-Bileaflet Prothese ist für jedes Herzzeitvolumina
geringer als der Druckverlust der SJM Prothese. Hervorzuheben ist hier der
Wert bei einem Herzzeitvolumina von 5 l/min. Hier ist der Druckverlust
der neuartigen HIA-Bileaflet Herzklappenprothese nur halb so groß wie der
Druckverlust der SJM Prothese.
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Abb. 5.18: Mittlere systolische Druckdifferenz der HIA-Bileaflet Prothese in
physiologisch pulsatiler Strömung im Vergleich zur St. Jude Medical Prothese
Volumenverluste
In Abbildung 5.19 sind die Volumenverluste der beiden Herzklappen dar-
gestellt.
Das Schließvolumen hängt hauptsächlich vom Öffnungswinkel der Herz-
klappenprothese ab. Das Schließvolumen ist für beide Herzklappenprothe-
sen in etwa gleich groß, da beides Zweiflügelprothesen mit einem großen
Öffnungswinkel sind.
Abb. 5.19: Rückflussvolumen der HIA-Bileaflet Prothese in physiologisch
pulsatiler Strömung im Vergleich zur St. Jude Medical Prothese
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Das Leckagevolumen hängt ab von der Druckdifferenz über der geschlos-
senen Prothese, der Viskosität des Modellfluids, der Dauer der Leckagephase
und der Größe der Leckagespalte. Da beide Herzklappenprothesen im sel-
ben Kreislaufsimulator getestet werden, können Unterschiede auf Grund der
Druckdifferenz über der geschlossenen Herzklappenprothese, der Viskosität
des Modellfluids und der Dauer der Leckagephase ausgeschlossen werden.
Die Leckagevolumina liegen für beide Herzklappenprothesen in der glei-
chen Größenordnung und es kann von gleich großen Leckagespalten ausge-
gangen werden. Es muss an dieser Stelle darauf hingewiesen werden, dass die
Versuche mit Labormustern der HIA-Bileaflet Prothese durchgeführt wurden
und die Größe der Leckagespalte von den Fertigungstoleranzen abhängig ist.
Bei einer Serienfertigung ist mit einer Reduzierung der Leckagespalte zu
rechnen, da bei der Herstellung einiger weniger Labormuster die genaue Ein-
haltung der Fertigungstoleranzen nur schwer und ein eventuelles Matching
der einzelnen Komponenten gar nicht möglich ist.
Energieverluste
Ein Maß für die zusätzliche Belastung des Herzens durch die Herzklappen-
prothese ist der Gesamtenergieverlust, dargestellt in Abbildung 5.20. Der
Gesamtenergieverlust setzt sich zusammen aus dem Schließenergieverlust,
dem Leckageenergieverlust und dem systolischen Energieverlust und wird
normiert mit dem Nettoenergietransport.
Abb. 5.20: Gesamtenergieverlust der HIA-Bileaflet Prothese in physiologisch
pulsatiler Strömung im Vergleich zur St. Jude Medical Prothese
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Im Vergleich zur SJM Prothese ist der Energieverlust der HIA-Bileaflet
Prothese für jeden CO geringer. Der geringere Energieverlust ergibt sich
hauptsächlich aus dem unterschiedlichen systolischen Energieverlust, der bei
der neuartigen Herzklappenprothese deutlich geringer ist als bei der SJM
Prothese.
5.3.3 Geschwindigkeits- und Schubspannungsprofil stromab
der Herzklappe
Mit Hilfe der Laser- Doppler- Anemometrie können punktuell Geschwindig-
keiten mit hoher zeitlicher und örtlicher Auflösung und Genauigkeit ermittelt
werden (Giersiepen 1988).
Abb. 5.21: Darstellung des Kreislaufsimula-
tors mit Laser- Doppler- Anemometer (Gier-
siepen 1988)
(1) Vorhofgefäß
(2) Mitralklappe
(3) Ventrikel
(4) Kompressionskasten
(5) Ventrikeldruckmessstelle
(6) Aortenklappe
(7) Modellaortenwurzel
(8) Flowmeter
(9) Aortendruckmessstelle
(10) Aortencompliance
(11) Char. Widerstand
(12) Systemcompliance
(13) Peripherer Widerstand
(14) Einstellbare Drossel
(15) Zweiwegeventil
(16) Reservoir
(17) Auslitergefäß
(18) Hydraulikantrieb
(19) Sendeoptik
(20) Laserröhre
(21) Empfangsoptik
(22) Photomultiplier
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Zur Messung einer Geschwindigkeitskomponente werden zwei Laserstrah-
len eines Lasers zum Schnitt gebracht, wodurch ein Interferenzstreifenmus-
ter entsteht. Passiert nun ein der Strömung trägheitslos folgendes Teilchen
dieses Muster, so wird das Licht an ihm reflektiert. Diese reflektierten Licht-
blitze werden von einer Photodiode aufgenommen und in elektrische Impulse
umgesetzt. Die Signalfrequenz ist über den Interferenzstreifenabstand direkt
mit der Teilchengeschwindigkeit verknüpft und kann mit Hilfe einer Fourier
Transformation schnell und exakt analysiert werden (Durrani und Greated
1977).
Das Geschwindigkeits- und Schubspannungsprofil in pulsatiler Strömung
stromab der HIA-Bileaflet Prothese wurde mittels 2-Kanal Laser- Doppler-
Anemometrie in der Mittelebene der Aorta analysiert und mit dem Strö-
mungsprofil der SJM Prothese mit gleichem Nenndurchmesser verglichen.
Mit dem bereits in Kapitel 5.1.2 beschriebenen und in Abbildung 5.21 darge-
stellten Kreislaufsimulators wurde der linke Körperkreislauf des Menschen si-
muliert. In einem Glasmodell der Aortenwurzel wurde mittels Laser- Doppler-
Anemometrie das Strömungsprofil stromab der Herzklappenprothese aufge-
nommen und mittels geeigneter Software ausgewertet.
Geschwindigkeitsprofil
Der Verlauf der mittleren Geschwindigkeiten in der Hauptachsenrichtung
ist in Abbildung 5.23 und 5.25 dargestellt. Der Messort -14,3 mm repräsen-
tiert die linke Aortenwand, der Punkt 0 mm liegt auf der Mittelachse der
Modellaortenwurzel und der Messort 20,3 befindet sich unmittelbar an der
rechten Bulbenwand.
Das Geschwindigkeitsprofil stromab zweiflügeliger Herzklappenprothesen
weist ein Strömungsprofil mit drei Geschwindigkeitsmaxima auf. Der Nach-
lauf der beiden Schließkörper ist deutlich zu erkennen. Auf der rechten Aor-
tenseite entsteht im Bulbus nach der Klappenöffnung ein Rezirkulationsge-
biet, das für ein gutes Auswaschverhalten in dieser Region sorgt. An der
linken Aortenwand liegt die Strömung an der Wand an. Am Ende der Sy-
stole ist die Strömungsumkehr zu erkennen, die den Klappenschluss einleitet
und zu einer leichten Rezirkulation im Aortenquerschnitt führt.
Abbildung 5.22 zeigt das Geschwindigkeitsprofil stromab der HIA-Bileaflet
Prothese während der Peak-Systole. Man erkennt, dass die Maximalgeschwin-
digkeiten für alle drei Geschwindigkeitsgipfel in etwa gleich sind. An der
linken Aortenwand ist kein Rückflussgebiet zu erkennen, die Strömungsge-
schwindigkeit ist dort ungefähr 0. Im dem gezeigten Aortenbulbus befin-
det sich ein Rezirkulationsgebiet. Abbildung 5.23 zeigt eine dreidimensiona-
le Sicht auf das Strömungsprofil stromab der HIA-Bileaflet Prothese eines
kompletten Herzzyklus.
Das Strömungsprofil der SJM Prothese weist unterschiedliche Maximal-
geschwindigkeiten während der Peak-Systole in den drei Geschwindigkeits-
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Abb. 5.22: Strömungsprofil stromab der HIA-Bileaflet Prothese in physiolo-
gisch pulsatiler Strömung während Peak-Systole
Abb. 5.23: Strömungsprofil eines kompletten Herzzykluses stromab der HIA-
Bileaflet Prothese in physiologisch pulsatiler Strömung
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Abb. 5.24: Strömungsprofil stromab der St. Jude Medical Prothese in phy-
siologisch pulsatiler Strömung während Peak-Systole
Abb. 5.25: Strömungsprofil eines kompletten Herzzykluses stromab der St.
Jude Medical Prothese in physiologisch pulsatiler Strömung
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gipfeln auf (Abb. 5.24). An der linken Aortenwand ist die Strömungsge-
schwindigkeit am größten, die kleinsten Strömungsgeschwindigkeiten findet
man im Strömungsgebiet zwischen den beiden Schließkörpern (Abb. 5.25). Im
Gegensatz zur HIA-Bileaflet Prothese reißt die Strömung bei der SJM Pro-
these von der linken Aortenwand ab und es ist gering ausgeprägtes Rückstrom-
gebiet zu sehen.
Der zur Verfügung stehende Strömungsquerschnitt wird von der
HIA-Bileaflet Prothese besser ausgenutzt und und das Strömungsprofil
stromab Herzklappenprothese ist insgesamt gleichmäßiger als das Strömungs-
profil stromab der SJM Prothese. Die Strömung reißt nicht von der Aorten-
wand ab und die Maximalgeschwindigkeiten aller drei Gipfel sind bei der
HIA-Bileaflet Prothese im Gegensatz zur SJM Prothese in etwa gleich groß.
Schubspannungsprofil
Aus den Messungen der Schwankungsbewegungen können die gemittelten
turbulenten Schubspannungen τRe berechnet werden.
Allgemein weist das Schubspannungsprofil stromab zweiflügeliger Herz-
klappenprothesen erhöhte Schubspannungen innerhalb eines breiten Bereichs
im Rezirkulationsgebiet im Aortenbulbus auf. Zudem sind erhöhte Schub-
spannungen an der linken Aortenwand auf Grund des Geschwindigkeitsgra-
dienten zu erkennen. Das Schubspannungsprofil, dargestellt in den Abbildun-
gen 5.26 und 5.27, weist für beide Herzklappenprothesen maximale Schub-
spannungen von ca. 45 Pa auf.
Das Schubspannungsprofil der HIA-Bileaflet Prothese weist die maxima-
len Schubspannungen im Rezirkulationsgebiet im Aortenbulbus auf. An der
linken Aortenwand sind nur leicht erhöhte Schubspannungen auf Grund des
Geschwindigkeitsgradienten zu erkennen.
Das Schubspannungsprofil der SJM Prothese weist maximale Schubspan-
nungen im Rezirkulationsgebiet im Aortenbulbus und an der linken Aorten-
wand auf. Die erhöhten Schubspannungen an der linken Aortenwand lassen
auf ein Rückströmgebiet schließen, wodurch der Geschwindigkeitsgradient
an der linken Aortenwand zunimmt.
Für die strömungsinduzierte Blutschädigung sind die maximal auftreten-
den Schubspannungen von 45 Pa unkritisch. Für die Blutschädigung ist so-
wohl die Höhe der Schubspannungen als auch die Höhe der Verweilzeiten im
Scherfeld von Bedeutung. Nach Paul u. a. (2003) ist bei einer Schubspannung
kleiner 425 Pa keine nennenswerte strömungsinduzierte Blutschädigung zu
erwarten. Die Höhe der hier ermittelten Schubspannungen von ca. 45 Pa ist
somit unkritisch hinsichtlich der Blutschädigung für beide Herzklappenpro-
thesen.
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Abb. 5.26: Schubspannungsprofil stromab der HIA-Bileaflet Prothese in phy-
siologisch pulsatiler Strömung
Abb. 5.27: Schubspannungsprofil stromab der St. Jude Medical Prothese in
physiologisch pulsatiler Strömung
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5.3.4 Kavitationsneigung
Kavitation beschreibt die Entstehung gas- oder dampfgefüllter Blasen oder
Blasenfelder in Flüssigkeiten. Beim Blasenzerfall können, abhängig von der
Kollabiergeschwindigkeit, so hohe Drücke erzeugt werden, dass umgebende
Werkstoffe geschädigt werden.
Voraussetzung für die Entstehung von Kavitationsblasen ist die Abnahme
des Drucks in Flüssigkeiten unter den thermodynamischen Gleichgewichts-
druck. Liegt in der Flüssigkeit ein Anteil ungelösten Gases vor, so können sich
Kavitationsblasen auch schon bei höheren Drücken bilden (Young 1989).
Kavitationsbedingte Schäden an mechanischen Herzklappenprothesen wur-
den erstmals an explantierten Edwards-Duromedics Herzklappenprothesen
entdeckt (Klepetko u. a. 1989). Der Bruch eines Schließkörpers einer im-
plantierten Edwards-Duromedics Prothese konnte auf kavitationsbedingte
Werkstoffschädigung zurückgeführt werden.
Kavitation tritt an mechanischen Herzklappenprothesen im Klappenschluss
auf. Der Klappenschluss erfolgt mit einer Umkehr des Druckgradienten zwi-
schen Aorta und Ventrikel und einer einsetzenden Rückströmung durch die
geöffnete Herzklappenprothese. Das beschleunigte Flüssigkeitsvolumen sorgt
beim plötzlichen Stopp des Schließkörpers beim Aufschlag im Klappenring
für einen Unterdruck auf der Schließkörperoberfläche. Wird der Schließkör-
per durch Bügel oder ähnliche strömungsbeeinflussende Vorrichtungen ge-
halten, an denen die Strömung beeinflusst und beschleunigt wird, wird der
Druckabfall zusätzlich verstärkt. Kritische Orte für die Entstehung von Ka-
vitation sind die durch Bügel oder ähnliche Haltevorrichtungen gekennzeich-
neten Stellen sowie die am weitesten von der Drehachse entfernten Punkte,
da dort die Umfangsgeschwindigkeiten des Schließkörpers maximal sind und
der auftretende Druckabfall am höchsten ist (Graf 1992b).
Die kritische Position für den Einsatz von Kavitation an mechanischen
Herzklappenprothesen ist die Mitralposition. Die im Vergleich mit dem rech-
ten Ventrikel erzeugten hohen Druckänderungsgeschwindigkeiten im linken
Ventrikel sowie die hohe Druckdifferenz zwischen linkem Ventrikel und Vor-
hof sind verantwortlich für die hohe Schließkörperdynamik und die hohe
Klappenschlussgeschwindigkeit der Mitralklappe.
Versuchsbedingungen
Die Versuchsbedingungen wurden wie folgt eingestellt:
Schlagfrequenz: 70/min
Systolendauer: 15% des Gesamtzykluses
mittlerer Aortendruck: 100 mmHg
mittlerer Vorhofdruck: 5 mmHg
Testfluid: destilliertes Wasser
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Abb. 5.28: Mess- und Analyseeinheiten am Kreislaufsimulator zur Messung
der Kavitation nach Graf (1992b)
Das Kavitationsverhalten mechanischer Herzklappenprothesen wurde in
einem im Vergleich zu Abbildung 5.3 leicht modifizierten Kreislaufsimula-
tor mit zur Messung der Kavitation integrierter Mess- und Analyseeinheit
untersucht (Abb. 5.28).
Nachgewiesen wurde die Kavitation an mechanischen Herzklappenprothe-
sen mittels kinematografischer Verfahren. Ein von einer Lichtschranke ausge-
löstes Stroboskop beleuchtet periodisch die Mitralklappe im Klappenschluss.
Der Stroboskopblitz kann mit einer integrierten Schaltung verzögert wer-
den, so dass in aufeinanderfolgenden Zyklen der Klappenschluss jeweils zu
einem um ∆t sukzessive verschobenen Zeitpunkt beobachtet werden kann.
Der Nachweis der Kavitation geschieht anhand der Auswertung der Video-
aufnahmen.
Kavitation ist bei mechanischen Herzklappenprothesen von vielen Ein-
flussfaktoren wie Schließgeschwindigkeit, Schlagfrequenz, Ventrikeldruck, etc.
abhängig. Die Schließkörperdynamik einer mechanischen Herzklappenpro-
these kann in vivo nicht bestimmt werden, so dass sich hier als Vergleichspa-
rameter die Druckänderungsgeschwindigkeit dp/dt des Ventrikels anbietet.
Die Druckänderungsgeschwindigkeit lässt sich von in vivo Druckmessungen
ableiten.
Um Ergebnisse unterschiedlicher Laboruntersuchungen vergleichbarer zu
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gestalten, wird nicht die maximale Druckänderungsgeschwindigkeit im Ven-
trikel als Referenzwert herangezogen, sondern es werden die Druckände-
rungsgeschwindigkeiten der letzten 20 ms vor Mitralklappenschluss gemittelt
(Carey u. a. 1995).
Ergebnisse
Zur Messung des Kavitationsgrenzwertes wird die Druckänderungsgeschwin-
digkeit im Ventrikel ausgehend von 2000 mmHg/s soweit erniedrigt, bis keine
Kavitation mehr nachweisbar ist.
Abb. 5.29: Kavitationsgrenzwert der HIA-Bileaflet Prothese im Vergleich
mit der St. Jude Medical Prothese
Abbildung 5.29 zeigt die Kavitationsgrenzwerte der HIA-Bileaflet und der
SJM Prothese im Vergleich. Die Kavitationsgrenze der HIA-Bileaflet Pro-
these beträgt 930 mmHg/s und liegt unter der Kavitationsgrenze der SJM
Prothese, die 1240 mmHg/s beträgt. Kavitation tritt wie erwartet bei beiden
untersuchten Herzklappenprothesen an den von der Drehachse des Schließ-
körpers am weitesten entfernten Punkten und damit an den für zweiflügelige
Herzklappenprothesen besonders kritischen Stellen auf.
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Die Herstellung einer mechanischen Herzklappenprothese aus polymeren
Werkstoffen mit Kunststoff-Keramik-Lagerung ist möglich. Die Biokompati-
bilität sowie insbesondere die Langzeitbiostabilität moderner Hochleistungs-
polymere im menschlichen Organismus ermöglichen die vollständige und dau-
erhafte Aufnahme einer mechanischen Herzklappenprothese aus polymeren
Werkstoffen im Körper.
Im Rahmen der Dauerfestigkeitsuntersuchungen konnte der Abrasivver-
schleiß in den hochbelasteten Lagerstellen der Herzklappenprothese durch
die Integration hochfester und verschleißresistenter Tribowerkstofffe in die
Schließkörper deutlich verringert werden. Die Tribowerkstoffe wurden nach
Modellversuchen im Kugel-Scheibe-Tribometer ausgewählt. Ein geeignetes
Design der Schließkörperlagerung ermöglicht eine Substitution der Lager-
kugeln durch Einlegeteile aus geeigneten biokompatiblen Tribowerkstoffen,
wodurch der Verschleiß gesenkt und die Lebensdauer einer mechanischen
Herzklappenprothese erhöht werden kann.
Voraussetzung für die einwandfreie Funktion einer aus einemWerkstoffver-
bund hergestellten Herzklappenprothese ist die sichere Verbindung zwischen
Schließkörper und Einlegeteil. Mit dem hier vorgestellten Design sowohl der
Schließkörperlagerung als auch der Einlegeteile kann eine formschlüssige Ver-
bindung zwischen Schließkörper und zu integrierendem Einlegeteil mittels
Spritzgießverfahren hergestellt werden, die anschließend nur durch eine Zer-
störung des kompletten Schließkörpers gelöst werden kann. Im Einlegeteil
vorgesehene Hinterschneidungen oder Bohrungen verhindern ein Verdrehen
oder Lockern der Einlegeteile im Betrieb und sorgen für eine hohe Funk-
tionssicherheit der Herzklappenprothese.
Die Anwendung faserverstärkter Kunststoffe könnte die Dauerfestigkeit
der mechanischen Herzklappenprothese ebenfalls verbessern, jedoch ist die
Hämokompatibilität faserverstärkter Werkstoffe bisher nicht abschließend
geklärt. Insbesondere in den durch Abrasivverschleiß gekennzeichneten La-
gerstellen der Schließkörper können sich Probleme durch Faserbrüche oder
durch Verschleiß freigesetzte Verstärkungsfasern ergeben. Die Fasern kön-
nen in den verschleißbehafteten Lagerstellen der Schließkörper nicht so in
die Kunststoffmatrix eingeschlossen werden, dass eine Freisetzung von Faser-
bruchstücken und ein damit verbundener Blutkontakt ausgeschlossen werden
kann.
Durch die Anwendung neuer strömungsoptimierter Bauformen sind die
Durchflusseigenschaften der HIA-Bileaflet Prothese vergleichbar oder güns-
tiger als die herkömmlicher kommerzieller Herzklappenprothesen. Die insge-
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samt durch die Herzklappenprothese verursachten geringen Energieverluste
stellen nur eine geringe Zusatzbelastung für das menschliche Herz dar und
können von diesem dauerhaft ausgeglichen werden.
Ein lösbares Problem stellt das vergleichsweise ungünstige Kavitationsver-
halten der HIA-Bileaflet Prothese im Vergleich mit der SJM Prothese dar.
Der Kavitationsgrenzwert der HIA-Bileaflet Prothese liegt bei identischen
Versuchsbedingungen um ca. 25 % unter dem Kavitationsgrenzwert der SJM
Referenzprothese und muss durch eine Designoptimierung der Herzklappen-
prothese verbessert werden.
Das Kavitationsverhalten der HIA-Bileaflet-Prothese kann im Rahmen ei-
ner Designoptimierung verbessert werden. Eine akzeptable Erhöhung der
Bauhöhe des Klappenrings von 7 mm auf 8 mm hat einen größeren Winkel
zwischen geschlossenem Schließkörper und Bohrungsachse des Klappenrings
zur Folge. Der von den Schließkörpern zurückzulegende Schließwinkel von
der geöffneten in die geschlossene Position kann damit um ca. 20 % von
derzeit 66◦ auf bis zu 55◦ verringert werden. Der Klappenschluss erfolgt frü-
her und bei geringeren Winkelgeschwindigkeiten der Schließkörper, wodurch
der durch das beschleunigte Flüssigkeitsvolumen beim plötzlichen Stopp des
Schließkörpers erzeugte Unterdruck auf der Schließkörperoberfläche reduziert
wird. Kavitation tritt im Klappenschluss erst bei höheren Druckänderungs-
geschwindigkeiten im Ventrikel auf.
Darüber hinaus kann das Schließverhalten durch eine weitere Optimie-
rung der Schließkörperkinematik im Klappenschluss verbessert werden. Eine
Designmodifikation der Schließkörperlagerung mit dem Ziel eines frühen und
weichen Schließens führt zu einem günstigeren Kavitationsverhalten der HIA-
Bileaflet Prothese. Wie in Kapitel 5.1.2 vorgestellt, führen die Schließkörper
zunächst eine translatorische Bewegung aus, an die sich die rotatorische Be-
wegung der Schließkörper anschließt. Durch eine Designänderung der An-
schlagfläche A5 im Klappenring könnte den Schließkörpern bereits während
der translatorischen Bewegung die rotatorische Drehbewegung aufgezwun-
Abb. 6.1: Modifizierte Anschlagfläche A5 im Klappenring mit dem Ziel ei-
nes frühen und sanften Klappenschlusses durch eine erzwungene rotatorische
Bewegung der Schließkörper
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gen werden, wodurch der Klappenschluss früher erfolgt und ein verbessertes
Kavitationsverhalten der Herzklappenprothese zur Folge hätte (Abb. 6.1).
Durch die Optimierung des Schließverhaltens kann zusätzlich die Dauer-
festigkeit der Herzklappenprothese verbessert werden. Ein frühes und damit
verbundenes weiches Schließen mit geringeren maximalen Umfangsgeschwin-
digkeiten der Schließkörper sorgt auch für geringere Belastungen beim Klap-
penschluss.
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7 Zusammenfassung und Ausblick
Die vorliegende Arbeit beschreibt ein Konzept zur Entwicklung einer mecha-
nischen Herzklappenprothese aus polymerenWerkstoffen mit einer Kunststoff-
Keramik-Lagerung, die im Vergleich mit den marktüblichen Prothesen eine
verbesserte Strömungsführung aufweist. Es wird das Konzept einer zweiflü-
geligen mechanischen Herzklappenprothese verfolgt. Zweiflügelige Prothesen
haben sich im langjährigen klinischen Einsatz bewährt und steigern in der
Regel die Lebensqualität und die Lebensdauer der Patienten.
Ziel ist es, mittels neuen Bauformen und neuen Werkstoffen und den damit
verbundenen alternativen Fertigungsmöglichkeiten eine Herzklappenprothe-
se zu entwickeln, deren Fertigung im Vergleich zur Fertigung mechanischer
Herzklappenprothesen aus pyrolytischem Kohlenstoff weniger komplex ist
und sich durch eine hohe Funktionssicherheit, gute hydrodynamische Eigen-
schaften, einer ausreichenden Dauerfestigkeit sowie einer geringen Blutschä-
digung sowie Thrombogenität auszeichnet.
Zur Verbesserung der Strömungsführung zeichnet sich die HIA-Bileaflet
Herzklappenprothese durch die im Folgenden kurz beschriebenen besonderen
Designmerkmale aus.
Beim Eintritt in den Klappenring wird die Strömung durch einen düsenför-
migen Einlass konvektiv beschleunigt und Strömungsablösungen werden mi-
nimiert. Bei gleichem geometrischem Ringinnendurchmesser vergrößert sich
der effektiv genutzte Strömungsquerschnitt.
Weiterhin bilden die geöffneten Schließkörper durch ihre konvexe Form
das Profil einer Venturi Passage. Das besondere Merkmal einer Venturi Pas-
sage ist die Geschwindigkeits- und die daraus resultierende Druckvertei-
lung. Im engsten Strömungsquerschnitt, der hier oberhalb der Rotations-
achse der Schließkörper liegt, ist der statische Druck auf Grund der maxi-
malen Strömungsgeschwindigkeit minimal. Zwischen den beiden Schließkör-
pern herrscht ein Unterdruck, der ein Drehmoment in Öffnungsrichtung der
Schließkörper erzeugt und die geöffneten Schließkörper stabilisiert.
Ein weiterer wichtiger Aspekt ist die Werkstoffauswahl. Unterschiedliche
für mechanische Herzklappenprothesen in Frage kommende Werkstoffe wer-
den vorgestellt. Grundvoraussetzung für eine Herzklappenprothese ist die
Biokompatibilität sowie eine ausreichende Dauerfestigkeit. Ein wirtschaftli-
cher Vorteil sorgt für einen deutlichen Wettbewerbsvorteil auf dem Markt
und ist für den Erfolg einer neuen Herzklappenprothese von großer Be-
deutung. Daher wird bei der Werkstoffauswahl ein besonderes Augenmerk
auf die Biokompatibilität, die Biolangzeitstabilität, die tribologischen Ei-
genschaften sowie auf die mit den einzelnen Werkstoffen verbundenen Ferti-
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gungstechnologien gelegt.
Für die Herzklappenprothese wurde das Hochleistungspolymer Polyether-
etherketon (PEEK) gewählt. Sowohl die Schließkörper als auch der Klappen-
ring sollen aus PEEK gefertigt werden. PEEK zeigte in den Untersuchun-
gen im Kugel-Scheibe-Tribometer gute Verschleißeigenschaften und zeichnet
sich durch gute mechanische Eigenschaften sowie durch eine gute Biokom-
patibilität und Biolangzeitstabilität aus. Eine wirtschaftliche Verarbeitung
dieses Hochleistungsthermoplasten geschieht in konventionellen Spritzgieß-
maschinen. Zur Verbesserung der Dauerfestigkeit des Gesamtsystems Herz-
klappe können in der hochbelasteten und durch Abrasivverschleiß gekenn-
zeichneten Schließkörperlagerung Einlegeteile aus verschleißresistenten Tri-
bowerkstoffen formschlüssig integriert werden. Ob die Herzklappenprothese
mit Polymer-Keramik-Lagerung wirtschaftlich im Spritzgießverfahren her-
stellbar ist, muss in einem weiteren Schritt geklärt werden.
Mit Hilfe des Computer Aided Engineering (CAE) wurde die Herzklap-
penprothese ausgelegt und untersucht. Eine ausreichende radiale Steifigkeit
des Klappenrings bei in vivo auftretenden Belastungen konnte nachgewiesen
werden, so dass eine sichere Funktion möglich ist. Ebenso wurde die Strö-
mungsführung mit der numerischen Strömungssimulation untersucht und die
Funktionsweise der Venturi Passage konnte nachgewiesen werden.
Mit der Werkstoffwahl und der Dimensionierung des metallischen Verstei-
fungsringes waren für die konstruktive Gestaltung des Gesamtsystems Herz-
klappe wichtige Eigenschaften festgelegt. Die anschließende Arbeit konzen-
trierte sich auf die Gestaltung einer Schließkörperlagerung, die alle an sie ge-
stellten Anforderungen hinreichend erfüllt. Die Bewegungen der Schließkör-
per werden durch Berührungskontakt von sogenannten Wirkflächen geführt
und begrenzt. Die zur Erhöhung des Blutaustauschs in der Schließkörper-
lagerung geforderte zusätzliche translatorische Bewegung der Schließkörper
wird durch eine Schließkörperaufnahme in Form eines Langlochs realisiert.
Die Umsetzung der Konstruktion des Gesamtsystems Herzklappe erfolgt un-
ter Verwendung eines geeigneten CAD-Systems.
Erste Labormuster der HIA-Bileaflet Prothese wurden mit einer kombi-
nierten Dreh-Fräs-Bearbeitung mittels CAD-CAM Einsatz hergestellt. Nach
der endgültigen Festlegung des Designs und einem anschließenden Design
Freeze kann die Herzklappenprothese wirtschaftlich im Spritzgießverfahren
hergestellt werden.
Die Funktionsüberprüfung der Herzklappenprothese erfolgt anhand von
Laboruntersuchungen in vitro nach den gültigen FDA und ISO Richtlinien
zur Testung von Herzklappenprothesen.
Die Validierung des Lagerungskonzepts der Schließkörper mit rotatorischer
und translatorischer Bewegung erfolgte mit Hochgeschwindigkeitsaufnahmen
der Schließkörperbewegung in pulsatiler Strömung. Für den optischen Zu-
gang zur Schließkörperlagerung wurde ein Klappenring aus durchsichtigem
Plexiglas eingesetzt.
Das Dauerfestigkeitsverhalten der HIA-Bileaflet Prothese konnte durch die
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Integrierung von Einlegeteilen deutlich verbessert werden. Insbesondere der
Einsatz keramischer Werkstoffe sorgt für eine deutliche Verminderung des
abrasiven Verschleißes in der hochbelasteten Schließkörperlagerung, so dass
eine ausreichende Dauerfestigkeit des Gesamtsystems Herzklappe möglich
scheint.
Die hydrodynamischen Eigenschaften der HIA-Bileaflet Herzklappenpro-
these sind vergleichbar mit denen der weltweit am häufigsten implantierten
mechanischen Herzklappenprothese, der St. Jude Medical Prothese. Sowohl
der prothesenbedingte Druckverlust in stationärer Strömung als auch die
Druck-, Volumen- und Energieverluste bei unterschiedlichen Herzzeitvolu-
mina in pulsatiler Strömung sind vergleichbar oder sogar geringer als die bei
der Referenzprothese. Das mit einem Laser- Doppler- Anemometer gemesse-
ne Geschwindigkeits- und Schubspannungsprofil stromab der HIA-Bileaflet
Prothese zeigt insgesamt nur geringe Strömungsablösungen im Nachlauf der
Herzklappenprothese und geringe Scherbeanspruchungen des Blutes und be-
stätigt das Designkonzept mit einem düsenförmigen Ringeinlauf und einer
Venturi Passage.
Ein lösbares Problem stellt der niedrige Kavitationsgrenzwert der HIA-
Bileaflet Prothese dar. Bedingt durch das stabile Öffnungsverhalten sowie
durch die translatorische Bewegung der Schließkörper wird der Klappen-
schluss erst spät eingeleitet. Eine Verbesserung des Schließverhaltens kann
durch eine Vergrößerung der Bauhöhe des Klappenrings sowie durch eine
erzwungene rotatorische Bewegung der Schließkörper bereits während der
translatorischen Bewegung erreicht werden (siehe Kap. 6). Der Klappen-
schluss wird früher eingeleitet, und die durch die Druckumkehr im Ventrikel
zu Beginn der Systole ausgebildete Rückströmung durch die Herzklappen-
prothese in den Vorhof ist weniger stark ausgeprägt. Die maximalen Um-
fangsgeschwindigkeiten der Schließkörper können reduziert werden, was ein
verbessertes Kavitationsverhalten zur Folge hat und darüber hinaus die Be-
lastungen der gesamten Herzklappenprothese im Klappenschluss reduziert.
Die im Rahmen dieser Arbeit erzielten Ergebnisse geben insgesamt Anlass
zu Optimismus und bestätigen das Konzept zur Entwicklung einer mecha-
nischen Herzklappenprothese aus polymeren Werkstoffen. Das Konzept der
HIA-Bileaflet Prothese bietet das Potenzial, eine Herzklappenprothese mit
verbesserter Strömungsführung und einem deutlichen wirtschaftlichen Vor-
teil im Vergleich mit marktüblichen Prothesen zu entwickeln.
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